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RESUME 
Grace au recent mariage entre l'electronique et la biologie, de nouveaux dispositifs 
implantables hautement performants visant a compenser la perte de fonctions ou 
d'organes chez les individus atteints de pathologies chroniques ont vu le jour. 
L'efficacite de tels systemes a generer des potentiels d'actions dans les tissus nerveux 
depend en grande partie de la qualite du contact a l'interface electrodes-tissus (IET) et 
du choix approprie des parametres de stimulation. De recents travaux ont montre que 
l'impedance de 1'IET n'est pas stable dans le temps et peut considerablement augmenter 
apres 1'implantation. De plus, il semble que pour une quantite de charge egale, une 
impulsion courte de grande amplitude soit plus efficace et securitaire qu'une impulsion 
longue de faible amplitude. La generation de courant d'intensite importante et le 
maintien de l'amplitude de celui-ci dans une IET dont l'impedance est elevee est un 
probleme serieux pour les microstimulateurs implantables implementes dans les recentes 
technologies bas voltage. Le present projet, realise dans le cadre du projet de l'implant 
urinaire de l'equipe Polystim, tente de corriger cette incompatibilite en proposant un 
generateur de stimuli haut voltage destine a une stimulation electrique efficace des nerfs 
peripheriques. Realise dans la technologie HVCMOS 0,8 p.m de DALSA et alimentee a 
3,3V, ce generateur de stimuli integre un generateur de tension de -10/+10V alimentant 
une source de courant programmable, composee d'un convertisseur numerique a 
analogique et d'un etage de sortie haut voltage. Une strategic de controle des parametres 
de stimulation basee sur une memoire de 128 valeurs d'amplitude a aussi ete 
developpee. Les resultats experimentaux ont permis de valider la precision des stimuli 
generes et indiquent une plage de tension de sortie allant jusqu'a 16,5V permettant de 
fournir un courant soutenu de plusieurs milliamperes dans une impedance de 1'IET 
pouvant atteindre plusieurs kOhms. Cependant, la puissance requise devient rapidement 
importante et indique qu'une strategie de recharge de la batterie et de gestion de 
l'energie serait necessaire a l'autonomie d'un tel systeme. 
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ABSTRACT 
Thanks to the marriage between electronics and biology, creation of new high 
performance implantable microdevices dedicated to compensate the loss of organs or 
functions for patients with chronic pathologies is now reality. The efficiency of such 
systems to initiate action potential in excitable tissue depends in a large proportion of the 
electrode-tissues interface (ETI) condition and in the appropriate choice of the stimuli 
waveform. Past work showed that the ETI impedance is not constant over time and can 
considerably increase after implantation. Furthermore, it appears that, for a given 
amount of electrical charges, a short high amplitude pulse is more efficient and secure 
than a long low amplitude one. Generation of high intensity current with constant 
amplitude through the entire stimuli length in a high ETI impedance is a serious problem 
for implantable micro stimulators implemented with recent low power technologies. Part 
of the urinary implant project of the Polystim team, this project targets the correction of 
this incompatibility by proposing a high-voltage stimuli generator dedicated for an 
efficient current-controlled electrical stimulation of peripherals nerves. Implemented in 
DALSA's HVCMOS 0,8 u,m technology and powered at 3,3V, this stimuli generator 
integrate a high voltage DC generator that provides -10V/+10V power to a 
programmable current source, made with a digital to analog converter and a high voltage 
output stage. A stimulation parameters control strategy based on a 128 amplitude values 
memory was also developed. Experimental results validate the accuracy of the stimuli 
generated and show that the voltage swing of the output stage reaches up to 16,5V 
allowing the generation of a constant current up to several milliamps in a large ETI 
impedance of several kOhms. However, the power required can be important and 
indicates that a battery charging and power management strategy should be necessary 
for the autonomy of the system. 
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INTRODUCTION 
II existe deux systemes distincts permettant l'acheminement de differentes informations 
au sein d'un organisme vivant: le systeme endocrinien et le systeme nerveux. Le 
premier utilise le systeme cardiovasculaire afin de transmettre des messagers chimiques 
(hormones, pheromones, proteines, etc.) dans 1'organisme. Ces derniers sont produits 
par les differentes glandes du systeme endocrinien et ont un effet sur certains organes 
cibles. L'adrenaline, par exemple, lorsque presente dans le sang, fait augmenter la 
glycemie, la frequence cardiaque et la vitesse du metabolisme. Le systeme nerveux 
achemine quant a lui l'information sous forme d'influx electrique, ce qui lui permet 
d'etre beaucoup plus rapide. Les influx nerveux voyagent a des vitesses pouvant 
atteindre 100 m/s. L'information peut done transiter d'un bout a l'autre de l'organisme 
en quelques millisecondes. A titre de comparaison, la reaction du systeme endocrinien 
prend habituellement quelques secondes, voire quelques minutes. 
Ceci illustre bien l'importance du systeme nerveux: il permet le transport de 
l'information et la production d'une reponse appropriee de facon quasi instantanee. 
C'est pourquoi le disfonctionnement de cette fonction essentielle peut avoir de graves 
consequences pour ceux qui en souffrent. Plusieurs pathologies pouvant affecter les 
individus sont causees par certaines voies nerveuses inoperantes. La cecite peut etre 
causee par une dysfonction du nerf optique, de meme que la surdite peut etre causee par 
une absence de generation d'influx nerveux dans le nerf auditif suite a un son. La 
rupture de la moelle epiniere detruit le lien entre le systeme nerveux central et le systeme 
nerveux peripherique, paralysant les muscles moteurs, empechant les sensations et 
perturbant le bon fonctionnement de certains organes, tel que la vessie. De telles 
dysfonctions du systeme nerveux sont tres souvent irreversibles et la stimulation 
electrique fonctionnelle est depuis quelque temps utilisee afin d'ameliorer le sort de 
ceux qui en souffrent. 
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L'effet de l'electricite sur le systeme nerveux est connu depuis longtemps. C'est au 
18icme siecle que la premiere etude, publiee par Luigi Galvani, portant sur la stimulation 
electrique du systeme nerveux montra qu'il est possible de faire contracter un muscle a 
l'aide d'une decharge electrique. Cependant, cela ne fait que quelques decennies que 
nous commencons a comprendre les mecanismes de la stimulation electrique des tissus 
nerveux, grace entre autres aux travaux de Hodgkin et Huxley qui ont fait la lumiere sur 
les mecanismes derriere les influx nerveux. Nous savons maintenant que Ton peut 
provoquer un influx nerveux dans un neurone en faisant varier le potentiel 
transmembranaire de celui-ci. C'est ce phenomene qui est mis a contribution dans la 
stimulation electrique neuronale. 
Des systemes ont ete developpes afin de stimuler electriquement les voies nerveuses qui 
ne sont plus stimulees naturellement. Ceux-ci envoient de legeres quantites de charges 
par des impulsions electriques a l'aide d'electrodes en contact avec les nerfs afin de 
generer artificiellement des influx nerveux (potentiels d'actions) qui, une fois 
declenches, se propagent le long du nerf. L'efficacite d'un systeme de stimulation a 
generer des influx dans les tissus nerveux depend de deux principaux facteurs. Dans un 
premier temps, il y a le choix d'un bon protocole de stimulation, c'est-a-dire le choix 
approprie des parametres des impulsions electriques tel que leur forme, leur duree, leur 
amplitude, leur frequence, etc. En second lieu, pour que la stimulation soit efficace, 
l'interface entre les electrodes et le nerf doit etre de bonne qualite. Au cours de la duree 
de vie d'un stimulateur, cette interface se modifie, ce qui peut affecter la stimulation. II 
faut done tenter de contrer le mieux possible ces modifications et d'en limiter les effets. 
Les travaux presentes dans ce memoire s'inscrivent dans cette volonte de rendre la 
stimulation electrique du systeme nerveux peripherique plus efficace. Apres un survol 
du systeme nerveux et des mecanismes sous-jacent a la transmission des influx nerveux 
dans le premier chapitre, une revue de litterature concernant la stimulation electrique est 
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exposee dans le deuxieme chapitre. Cette revue resume l'etat des connaissances sur les 
phenomenes mis en jeu en rapport a l'efficacite et la securite de la stimulation neuronale 
ainsi que les travaux recents lie a notre domaine. Dans le troisieme chapitre sera 
presentee la conception d'un generateur de stimuli haut voltage flexible dedie a la 
stimulation efficace du systeme nerveux peripherique. Les resultats des simulations et 
des tests sur la puce fabriquee sont exposes dans le quatrieme et dernier chapitre. Une 
conclusion ainsi que des recommandations pour de futurs travaux sont presentes dans la 




Dans ce premier chapitre sont exposees les notions decrivant le contexte du projet 
presente dans ce memoire. Nous y aborderons un apercu du systeme nerveux de 
l'humain, sa structure et ses caracteristiques. Nous verrons les mecanismes de la 
generation des influx nerveux ainsi que de leur transmission dans les nerfs. Nous 
terminerons par une description plus detaillee de l'appareil urinaire ainsi que des voies 
nerveuses regissant son fonctionnement. 
1.1 Le systeme nerveux 
Le systeme nerveux des vertebres se divise en deux sous-systemes : le systeme nerveux 
central et le systeme nerveux peripherique, qui a leur tour se subdivisent en plusieurs 
differentes parties (fig. 1-1). Bien que ces deux principales partitions du systeme 
nerveux remplissent des roles differents, ils sont tous deux constitues d'une meme 
cellule de base : le neurone. 
1.1.1 Systeme nerveux central 
Le systeme nerveux central (SNC) est le siege principal de 1'integration de 
rinformation. Compose de l'encephale (le cerveau, le cervelet et le tronc cerebral) et de 
la moelle epiniere, il interprete rinformation emanant du systeme nerveux peripherique 
(SNP) et determine la reponse adequate de l'organisme. L'encephale regroupe les 
fonctions d'integration les plus complexes du systeme nerveux : l'homeostasie, la 
perception, le mouvement et 1'intellect chez l'etre humain. La moelle epiniere, situee 
dans la colonne vertebrale, assure pour sa part deux principales fonctions : l'integration 
des reponses simples a certains stimuli (reflexes) et la transmission de rinformation a 
































Figure 1-1 : Ramifications du systeme nerveux des vertebres 
1.1.2 Systeme nerveux peripherique 
Dans ce memoire, nous nous interessons plus particulierement au systeme nerveux 
peripherique (SNP). Celui-ci comprend deux ensembles de neurones distincts : le 
systeme nerveux sensitif, ou afferent, et le systeme nerveux moteur, ou efferent. Le 
premier se compose de neurones qui acheminent 1'information issue des recepteurs 
sensoriels vers le SNC. A l'oppose, le systeme nerveux moteur conduit 1'information en 
provenance du SNC vers les cellules effectrices, comme celles contenues dans les 
muscles. Le SNP de l'etre humain est compose de 12 paires de nerfs craniens prenant 
naissance dans l'encephale et de 31 paires de nerfs rachidiens issus de la moelle epiniere 
[4]. Ces nerfs contiennent pour la plupart les deux types de neurones : les neurones 
sensitifs et les neurones moteurs. Seuls quelques nerfs craniens ne remplissent qu'un 
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role sensitif (les nerfs optiques et olfactifs, par exemple). Les nerfs craniens innervent 
les organes de la tete et du tronc alors que les nerfs rachidiens innervent l'ensemble de 
l'organisme. 
Le systeme nerveux rempli deux fonctions : le commandement des reponses au milieu 
externe et la regulation du milieu interne. Les divisions sensitives et motrices du SNP 
jouent un role dans les deux fonctions. Le systeme nerveux moteur est divise en deux 
sous-systemes associes a chacune des fonctions du systeme nerveux : le systeme 
nerveux somatique et autonome. Les neurones moteurs du systeme nerveux somatique 
innervent les muscles squelettiques. Bien que Taction du systeme nerveux somatique 
semble tout a fait volontaire, une grande partie des mouvements des muscles 
squelettiques resulte de reflexes prenant origine dans la moelle epiniere ou la region 
inferieure de Tencephale. Les nerfs moteurs appartenant au systeme nerveux autonome 
innervent pour leur part les organes du systeme digestif, cardiovasculaire, excreteur et 
endocrinien et assurent ainsi une regulation interne involontaire de l'organisme. 
Le systeme autonome comporte deux divisions distinctes tant sur les plans anatomique, 
physiologique et chimique : les systemes autonomes sympathique et parasympathique. 
Ces deux subdivisions, lorsqu'elles innervent le meme organe, ont souvent des effets 
contraires ou antagonistes. De facon generate, la division parasympathique favorise les 
mecanismes qui permettent de gagner ou economiser de l'energie (la digestion, par 
exemple) tandis que la division sympathique augmente les depenses energetiques en 
preparant a Taction. 
1.1.3 Le neurone 
Le neurone est Telement specialise dans Tacheminement des influx nerveux au sein du 
systeme nerveux. La physiologie du neurone lui permet de reagir a une stimulation 
chimique (via les neurotransmetteurs) ou physique (neurone sensitif), et de Tintegrer en 
une impulsion electrique qu'elle fait voyager sur une certaine distance. Elle permet 
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ensuite de reconvertir cette impulsion en stimuli chimique pour la transmettre a d'autres 
neurones ou cellules effectrices via des interconnexions appelees synapses. En depit du 
fait que la structure des neurones varie selon le role qu'ils jouent et leur emplacement 
dans le systeme nerveux, ils presentent pour la plupart des caracteristiques communes 
(Fig. 1-2). 
Corps du neurone 
DmmBS^W n Termiiiaisons axonales 
AKOtie Noeutl tie Ranvier "~XSk 
Gains tie myeline 
Figure 1-2 : Anatomie du neurone 
Comme toute cellule, le corps du neurone renferme le noyau ainsi que plusieurs 
organites cellulaires. Le neurone conduit l'information grace a deux types de 
prolongement: les dendrites et les axones. Les dendrites sont nombreuses et tres 
ramifiees. Elles transmettent les messages en provenance d'autres neurones vers le corps 
du neurone via des milliers de recepteurs synaptiques detectant la presence de 
neurotransmetteurs. Les axones conduisent quant a eux les messages en provenance du 
corps du neurone vers les terminaisons axonales ou des neurotransmetteurs sont relaches 
dans les synapses. Un grand nombre de neurones ne comportent qu'un seul et unique 
axone qui peut etre parfois tres long. 
Dans le SNP, les axones de nombreux neurones sont entoures par une succession de 
cellules de soutien nominees cellules de Schwann. Elles forment une couche isolante 
(pas parfaitement) discontinue appelee gaine de myeline. Les petits intervalles sans 
myeline se trouvant entre les cellules de Schwann se nomment noeuds de Ranvier et 
jouent un role important dans la conduction de l'axone. 
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1.1.4 Les nerfs 
Dans le SNP, les neurones sont regroupes sous forme de fascicules, lesquelles sont a leur 
tour regroupees pour former les nerfs. Dans les fascicules, les neurones s'associent 
ensemble par le biais d'un tissu conjonctif nomme endonevre constitue de microfibrilles 
de collagene. Les differents fascicules sont enveloppes par une couche d'un autre tissu, 
le perinevre, et sont ensuite regroupes ensemble par l'epinevre, un tissu conjonctif 
adipeux contenant des vaisseaux sanguins et forment ainsi les nerfs. La figure 1-3 
montre une coupe transversale d'un nerf du SNP. 
© M ^ v ^Epinevre 
Axones 
Figure 1-3 : Coupe transversale d'un nerf du systeme nerveux peripherique. 
1.2 Mecanisme de propagation des influx nerveux 
Dans le systeme nerveux, l'information voyage sous forme d'impulsions electriques 
appelees potentiels d'action. Lorsqu'une quantite suffisante de charges (ions) en 
provenance des neurones voisins arrivent au corps d'un neurone par ses dendrites, un 
potentiel d'action est declenche et se propage le long de l'axone. Arrive aux 
terminaisons axonales, le potentiel d'action provoque la liberation de neurotransmetteurs 
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dans les synapses, les liens d'interconnexion entre les neurones. Ces neurotransmetteurs 
servent a declencher de nouveaux potentiels d'action dans les neurones directement 
relies au neurone excite. L'influx electrique se propageant le long de l'axone est 
provoque par un flux d'ion a travers la membrane plasmique du neurone. 
1.2.1 Le potentiel de membrane 
II existe une difference de potentiel electrique entre le milieu interne et externe de toute 
cellule vivante. Ce potentiel, appele potentiel de membrane, est du a la difference de 
concentration ionique de part et d'autre de la membrane plasmique et sa valeur se situe 
entre -50 mV et -100 mV dans les cellules animales. Le milieu extracellulaire etant par 
convention a un potentiel nul, le signe negatif indique que l'interieur de la cellule, le 
cytoplasme, est charge negativement. 
Les ions qui influencent majoritairement le potentiel de membrane des neurones sont les 
ions K+, Na+, CI" et Ca2+. La membrane plasmique du neurone comporte des canaux 
proteiques specifiques a chaque ion afin qu'ils puissent traverser la double couche de 
phosphoglycerolipides membranaires. Plus la membrane possede de canaux proteiques 
pour un ion particulier, plus sa permeabilite est grande pour cet ion. La membrane du 
neurone offre, au repos, une permeabilite jusqu'a 50 fois superieure aux ions K+ par 
rapport aux ions Na+. L'interieur du neurone comporte aussi un grand nombre de 
grosses molecules organiques chargees negativement (proteines, acides amines, etc.) ne 
pouvant traverser la membrane plasmique. 
Le milieu extracellulaire comporte une concentration tres faible d'ion K+ par rapport au 
cytoplasme du neurone. II y a done une diffusion de potassium de l'interieur vers 
l'exterieur suivant ce fort gradient de concentration. Comme les gros anions internes ne 
peuvent suivre le potassium, le cytoplasme devient de plus en plus negatif par rapport a 
l'exterieur. Cependant, plus le gradient electrique augmente, plus celui-ci s'oppose au 
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flux d'ions K vers l'exterieur. Sans aucun autre phenomene, le potentiel membranaire 
atteindrait -85 mV, soit le potentiel d'equilibre du potassium, ou les entrees dues au 
gradient electrique annulent les sorties dues au gradient de concentration. 
La membrane plasmique du neurone est aussi, plus faiblement, permeable aux ions Na+ 
dont la concentration, a l'inverse du potassium, est nettement superieure dans le milieu 
extracellulaire. Le gradient de concentration du sodium ainsi que le gradient electrique 
cause par le potassium permettent done une entree d'ion sodium. Ce phenomene fait 
done augmenter le potentiel de membrane, ce qui entraine une sortie encore plus 
importante des ions K+. En 1'absence de regulation, les gradients de concentration du 
potassium et du sodium disparaitraient peu a peu. 
Le neurone comporte une autre proteine membranaire permettant la regulation des 
concentrations d'ions K+ et Na+ de part et d'autre de la membrane. Celle-ci depense de 
l'energie pour faire sortir des ions sodium par transport actif contre les gradients de 
concentration electrique et fait entrer des ions potassium par diffusion facilitee. A 
l'equilibre, le potentiel transmembranaire se sirue aux alentours de -70 mV dans les 
neurones. 
1.2.2 Excitation des cellules nerveuses 
La cle de la generation d'influx nerveux dans les neurones suite a un stimulus reside 
dans le fait que leur potentiel membranaire peut etre modifie de facon locale et 
temporaire grace a des canaux proteiques a fonction active generalement fermes a l'etat 
de repos. Lorsqu'un stimulus atteint le corps du neurone, soit par l'entremise de 
neurotransmetteurs dans le cas des interneurones, soit par l'entremise de stimulation 
externe (lumiere, vibration, choc, temperature, etc.) pour les neurones sensitifs, il 
s'ensuit des changements locaux (dans les environs du recepteur synaptique stimule) au 
potentiel de membrane du corps du neurone. Ces changements sont provoques par 
l'activation des canaux proteiques a fonction active laissant soit sortir des ions K+ ou 
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entrer des ions Na . La sortie d'ions K entraine une hyperpolarisation locale, c'est-a-
dire un potentiel transmembranaire encore plus negatif. Les stimuli entrainant ce 
phenomene sont dit inhibiteurs et ne menent pas a la generation d'un potentiel d'action, 
ils tendent meme a en bloquer l'apparition. D'autres stimuli, dit excitateurs, activent les 
canaux proteiques laissant entrer les ions Na+, menant a une augmentation locale du 
potentiel transmembranaire appelee depolarisation. Plus un stimulus est intense, plus un 
grand nombre de canaux s'ouvrent. Le corps du neurone integre a la fois des milliers 
d'hyperpolarisations et de depolarisations locales. Si un certain niveau de 
depolarisation, appele seuil d'excitation, est atteint dans la region d'implantation de 
l'axone (entre 15mV et 20mV au dessus du potentiel de repos), il y aura declenchement 
d'un potentiel d'action qui se propagera jusqu'a l'autre extremite de l'axone. 
1.2.3 Le potentiel d'action 
Le potentiel d'action est un phenomene de type tout ou rien dont l'amplitude ne depend 
pas de l'intensite du stimulus qui l'a provoque, dans la mesure ou celui-ci a entraine une 
depolarisation suffisante du corps du neurone. L'intensite du stimulus est plutot refletee 
par la frequence des influx nerveux. Plus un stimulus est intense, plus la frequence des 
influx nerveux qui lui sont associes sera elevee. Le potentiel d'action est regit par des 
canaux proteiques appeles canaux tensiodependants et est constitue de quatre phases au 
cours desquelles le potentiel transmembranaire varie brusquement. Ces phases sont la 
depolarisation, la repolarisation, l'hyperpolarisation et le retour a l'etat de repos (Fig. 
1-4). 
Les canaux tensiodependants sont des canaux dont la permeabilite aux ions est variable 
en fonction du potentiel transmembranaire. Deux types de ces canaux proteiques 
participent au potentiel d'action : les canaux a sodium et a potassium. La figure 1-5 
montre l'etat de ceux-ci au cours de chacune des phases du potentiel d'action. Les 




Figure 1-4 : Illustration et etapes du potentiel d'action 
d'activation A (fermee au repos) et celle d'inactivation I (ouverte au repos). Lorsque le 
potentiel transmembranaire atteint le seuil d'excitation, la vanne d'activation s'ouvre 
rapidement et laisse entrer des ions Na+, qui sont entraines par leur gradient de 
concentration. Cette entree d'ions positifs a pour consequence de faire elever encore 
plus le potentiel transmembranaire, ce qui entraine l'ouverture d'un plus grand nombre 
de canaux a sodium et une entree massive d'ions Na+. De son cote, la vanne 
d'inactivation se referme lorsque le potentiel transmembranaire augmente, mais de facon 
plus lente. Les canaux a potassium comportent quant a eux une seule vanne fermee au 
repos. Tout comme la vanne d'activation des canaux a sodium, celle-ci s'ouvre 
avec 1'augmentation du potentiel de membrane, mais de facon aussi lente que la vanne 
d'inactivation. Elle ne laisse sortir les ions K+ que lorsque l'entree des ions Na+ est deja 
avancee. La sortie d'ions K+, eux aussi entraines par le fort gradient de concentration, 
fait en sorte, conjointement avec l'inactivation des canaux a sodium, de repolariser la 
membrane. De retour a la valeur de repos, la vanne d'activation des canaux a sodium se 















Figure 1-5 : Etat des canaux proteiques tors du passage d'un potentiel d'action. 
configuration de repos. Les ions K+ continuent done de sortir pour un certain moment, 
ce qui mene a une hyperpolarisation de la membrane. Aussi, durant le temps ou la vanne 
d'inactivation des canaux a sodium est fermee, aucune depolarisation n'est possible. Ce 
delai est nomme periode refractaire. II impose une borne superieure sur la frequence a 
laquelle les potentiels d'action peuvent etre generes et joue un role dans leur sens de 
propagation. 
1.2.4 Propagation des potentiels d'action 
Prenant origine dans le corps du neurone, le potentiel d'action se propage tout le long de 
l'axone a la maniere d'une vague. La figure 1-6 montre les boucles de courant 
occasionnees par Pentree massive d ' ions N a . La forte depolarisation dans la region 2 
induite lors du potentiel d'action entraine l'atteinte du seuil d'excitation de la region 
voisine (3), qui a son tour passera par les quatre phases du potentiel d'action. La 
depolarisation de cette derniere entrainera sa region voisine et ainsi de suite. Le 
potentiel d'action ne se deplace done pas mais il est repete tout le long de l'axone. La 
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section venant d'etre repolarisee (1) se trouve en periode refractaire. La depolarisation 
de la region 2 n'aura pas d'effet sur elle, empechant le retour de l'influx nerveux vers le 
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Figure 1-6 : Boucle de courant entrainant la propagation du potentiel d'action. 
La vitesse a laquelle se propagent les potentiels d'action depend du diametre de l'axone. 
Plus il est grand, plus la propagation sera rapide. La resistance d'un conducteur etant 
inversement proportionnelle a l'aire de sa section transversale, un potentiel d'action 
entrainera une depolarisation qui s'etendra sur une plus grande distance ce qui menera a 
l'apparition d'un potentiel d'action plus loin que dans un axone plus fin pour une meme 
periode de temps. 
Comme mentionne precedemment, un grand nombre d'axones du systeme nerveux 
peripherique sont entoure d'une gaine de myeline comportant de petits intervalles 
appeles nceuds de Ranvier. Dans le cas de ces neurones, les canaux tensiodependants 
generant les potentiels d'action sont concentres dans ces intervalles. De plus, la gaine de 
myeline est tres peu permeable aux ions de sorte que la majorite des transferts de 
charges entre le milieu extracellulaire et intracellulaire ne peut se faire qu'aux noeuds de 
15 
Ranvier. Dans ce type d'axone, la propagation des influx nerveux n'est pas continue. 
Les potentiels d'action sautent litteralement d'un noeud a 1'autre (distants d'environ 200 
fois le diametre de l'axone) ce qui augmente la velocite de 1'influx. Ce phenomene se 
nomme conduction saltatoire et permet d'obtenir des vitesses de transmission elevees 
dans des axones au diametre relativement fin. 
1.3 L 'appareil urinaire 
Etant donne que ce projet fait partie de l'implant urinaire de l'equipe Polystim [34], une 
breve description de 1'appareil urinaire est necessaire. Nous verrons dans un premier 
temps son anatomie et son fonctionnement pour ensuite voir les differentes voies 
nerveuses lui etant associees. Nous terminerons par l'effet des traumatismes a la moelle 
epiniere sur l'appareil urinaire. 
1.3.1 Anatomie et fonctionnement 
L'appareil urinaire joue un role tres important dans la regulation du milieu interne de 
l'organisme. II est compose principalement des reins et de la vessie (Fig. 1-7). Dans un 
premier temps, le sang est filtre par les reins, organes pairs situes dans l'abdomen. Le 
sang y est achemine via l'aorte abdominale et l'artere renale et les quitte par la veine 
renale pour rejoindre la veine cave inferieure. Le sang y est debarrasse des dechets 
azotes produit par le metabolisme et sa concentration en divers electrolytes y est regulee. 
A partir de ces dechets, les reins composent l'urine qui est acheminee via les ureteres 
vers la vessie et s'y accumule. La vessie est videe periodiquement lors de la miction via 
l'uretre qui achemine l'urine vers l'exterieur de l'organisme. 
Lors du remplissage, c'est-a-dire entre les mictions, les muscles du sphincter situes a 
proximite de la jonction entre l'uretre et la vessie empechent l'ecoulement de l'urine. II 
s'agit d'un sphincter lisse. Lors de la miction, ce sphincter se relache et le detrusor, 




Figure 1-7 : Illustration de l'appareil urinaire chez l'humain. 
sphincter entoure le sphincter lisse et descend legerement en dessous de la jonction 
vessie-uretre. Ce dernier, nomine sphincter strie, permet la continence active, c'est-a-
dire la retention volontaire de l'urine lorsque le besoin d'uriner se fait sentir et que le 
sphincter lisse se relache. 
1.3.2 Voies nerveuses du systeme urinaire 
Les voies nerveuses innervant le systeme urinaire sont toujours sujets a controverses. En 
general, on s'accorde pour dire que Ton distingue trois voies neuronales principales. 
Lors du remplissage, la voie sympathique rend possible la dilatation de la vessie. Elle 
prend origine dans la region thoraco-lombaire et transite par les ganglions sympathiques 
correspondants. Cette voie nerveuse permet d'inhiber la contraction du detrusor et 
permet la contraction du sphincter lisse. Elle vehicule aussi des signaux sensitifs 
douloureux. 
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En second lieu, on retrouve la voie parasympathique, qui, comme mentionne dans la 
premiere section, a un effet antagoniste a celui de la voie sympathique. Prenant origine 
dans la region sacree (nerfs S2, S3 et S4), elle est responsable de la contraction de la 
vessie et du relachement du sphincter lisse lors de la miction. Elle comporte aussi des 
neurones sensitifs permettant l'acheminement de 1'information concernant la dilatation 
de la vessie et, tout comme les fibres de 1'innervation sympathique, elle vehiculerait 
aussi quelques signaux sensitifs douloureux. 
La troisieme voie est celle dite somatique. Elle prend elle aussi naissance dans la region 
sacree (nerfs S2, S3 et S4) et innerve principalement le muscle sphincter strie et le 
plancher pelvien responsables de la continence volontaire. Cette voie contiendrait aussi 
les fibres sensitives de ces organes. 
1.3.3 Effets d'un traumatisme a la moelle epiniere 
Les lesions a la moelle epiniere entrainent la rupture des differentes voies nerveuses, et 
par le fait meme, des communications entre le SNC et SNP. Ceci implique plusieurs 
consequences au niveau du fonctionnement du systeme urinaire. Tout d'abord, la rupture 
de la voie somatique rend impossible le controle volontaire du sphincter strie et du 
plancher pelvien, ce qui ouvre la voie a des problemes d'incontinence. Ce probleme est 
de plus amplifie par le fait que l'individu ne ressent pas l'envie d'uriner, phenomene 
cause par les voies sensitives endommagees. L'urine doit etre prelevee regulierement 
via catheter avec les inconvenients qui y sont associes. 
Le SNC permet aussi de moduler 1'effet des voies sympathique et parasympathique aux 
effets antagonistes. En l'absence de lien avec le SNC, un desequilibre entre 1'effet 
inhibiteur et facilitateur de ces fibres se manifeste. Ce desequilibre entraine une 
hyperactivite, car la vessie n'est desormais regulee que par les arcs reflexes au niveau de 
la moelle epiniere, le principal symptome etant une reduction de la capacite de stockage 
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de la vessie. En effet, les signaux facilitateurs (contraction de la vessie) ne sont plus 
contrebalances par les signaux inhibiteurs (relachement) ce qui entraine une 
augmentation de la pression vesicale. Parmi les consequences de ce desequilibre, 
nomme hyperreflexie, Ton retrouve le reflux d'urine de la vessie vers les reins, reflux 
qui peut endommager ceux-ci et conduire a une insuffisance renale chronique. 
1.4 Conclusion 
Dans ce premier chapitre, un survol de la structure du systeme nerveux des vertebres a 
ete presente. Les mecanismes sous-jacents a la generation et a la propagation des influx 
nerveux ont ete abordes ainsi qu'une description plus approfondie des voies nerveuses 
regissant les fonctions de l'appareil urinaire. Dans le prochain chapitre est exposee une 




LA STIMULATION ELECTRIQUE DU SYSTEME 
NERVEUX PERIPHERIQUE 
Le present chapitre traite de la stimulation electrique du systeme nerveux peripherique. 
Nous y verrons les mecanismes de la stimulation neuronale et les dangers potentiels pour 
le systeme nerveux. Une recherche concernant les parametres qui doivent etre pris en 
compte pour une stimulation efficace sera presentee et nous aborderons les elements 
pouvant affecter cette efficacite. Nous terminerons avec une presentation d'une revue 
des differents systemes de stimulation permettant 1'obtention de stimuli d'intensite 
suffisante pour une stimulation efficace. 
2.1 Mecanismes de la stimulation neuronale 
Les mecanismes exacts de la stimulation electrique des tissus excitables commencent a 
etre de mieux en mieux compris. Lorsqu'un courant electrique est applique dans un 
volume conducteur, tel que les milieux organiques, un champ electrique d'une 
magnitude proportionnelle a l'intensite du courant applique est forme. C'est 
l'application d'un tel champ electrique dans le voisinage des neurones, induisant une 
difference de potentiel entre les nceuds de Ranvier, qui est a l'origine d'un deplacement 
de charges (redistribution des charges) entrainant une depolarisation de la membrane 
pres de la cathode et une hyperpolarisation dans les environs de l'anode (Fig. 2-1). 
II est important de noter qu'il s'agit des variations rapides du champ electrique qui 
produit 1'excitation. Dans le cas ou le champ varie tres doucement, les vannes 
d'inactivation des canaux tensiodependants a sodium (qui sont lentes par rapport aux 
vannes d'activation) ont le temps de se fermer au fur et a mesure que les vannes 
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d'activation s'ouvrent, empechant ainsi l'entree massive de Na necessaire au 
declenchement du potentiel d'action. 
Figure 2-1 : Lignes de champ electrique et direction du courant ionique lors de 1'application d'un 
courant electrique stimulant. 
La depolarisation de la membrane peut aussi apparaitre a des endroits autres que sous la 
cathode. Ces endroits sont appeles cathodes virtuelles. II s'agit d'endroits distants des 
electrodes ou une depolarisation est produite par la redistribution des charges 
provoquees par la stimulation. L'intensite du courant de stimulation requis pour 
depolariser la membrane a la cathode virtuelle de la meme fa9on qu'a la cathode reelle 
(sous l'electrode) peut etre jusqu'a dix fois superieure [5]. 
Un potentiel d'action peut aussi etre genere sous l'anode. Ce phenomene, nomme anodic 
break excitation, vient du fait que l'hyperpolarisation de la membrane sous l'anode 
entraine un plus grand nombre de canaux tensiodependants a sodium a se mettre dans 
l'etat inactive/activable, c'est-a-dire dont la vanne d'activation est fermee et la vanne 
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d'inactivation est ouverte (voir section 1.2.3). En effet, au repos, seulement une partie de 
ces canaux sont activables (vannes d'inactivation ouvertes). En augmentant le potentiel 
transmembranaire (plus negatif), un plus grand nombre de ces canaux deviennent 
activables ce qui augmente l'excitabilite de la membrane. Lorsque la stimulation 
hyperpolarisante (anodique) est retiree, ces canaux tensiodependants vont permettre 
l'entree d'ions de sodium. Si cette entree est suffisamment importante, le declanchement 
d'un potentiel d'action est possible. 
2.2 Mecanisme de dommage des tissus nerveux 
II est connu que la stimulation electrique du systeme nerveux n'est pas sans danger. 
Plusieurs etudes ont montre que le passage du courant electrique dans les tissus nerveux 
peut entrainer des dommages irreversibles [5, 27, 32]. A l'interface electrode-tissus, le 
courant electrique voyageant dans les fils est converti en courant ionique pour se 
propager dans les tissus. Deux types de transferts de charges peuvent ainsi se produire : 
les transferts de charges de type non-faradiques (capacitifs) et les transferts de charges 
de type faradiques (reactions chimiques). 
2.2.1 Les reactions non-faradiques 
Dans un premier temps, les charges injectees par le stimulateur ne servent qu'a charger 
electriquement les electrodes a la maniere d'un condensateur (capacite de double 
couche). Dans ce cas, il s'agit de transferts de charges non-faradiques ou aucun electron 
n'est directement transfere entre l'electrode et l'electrolyte. On assiste plutot a une 
redistribution des composes chimiques charges dans l'electrolyte. Dans ce cas, aucune 
reaction chimique n'entre en jeu et aucun compose chimique potentiellement nocif n'est 
produit. 
2.2.2 Les reactions faradiques 
Une fois que la limite de charges participant au transfert non-faradiques est atteinte, les 
charges supplementaires injectees par le stimulateur participent aux transferts de charges 
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faradiques. Ceux-ci impliquent des transferts d'electrons a l'interface entre l'electrode et 
l'electrolyte dus a des reactions chimiques d'oxydation et de reduction. Parmi les 
produits de ces reactions, Ton retrouve des E.R.O. (ou especes reactives d'oxygene) tel 
que le peroxide d'hydrogene (H2O2) et les anions hydroxyles (OH") et superoxydes (O2). 
De plus en plus d'erudes portant sur ces molecules classees dans la famille des radicaux 
libres montrent qu'elles ont des effets destructeurs sur les tissus biologiques. [2, 21, 24]. 
Comme le montrent ces etudes, les dommages provoques par les E.R.O. sont multiples : 
lis degradent la membrane plasmique des cellules en alterant leur fluidite et leur 
permeabilite aux ions en plus de ralentir la production de proteine et peuvent detruire 
l'ADN. Ultimement, cela conduit a la mort de la cellule. 
2.2.3 Reversibilite 
Heureusement, une partie de ces reactions chimiques se produisent a la surface des 
electrodes et sont reversibles. En effet, les produits de certains types de reaction 
demeurent attaches a la surface des electrodes. Cette caracteristique, qui depend du 
materiel composant l'electrode, est nomme pseudo capacite de l'electrode. II est possible 
de les renverser en inversant le sens du courant injecte par le stimulateur comme montre 
pour la premiere fois par Lilly et al. [28] et confirme par Mortimer et al. [33]. 
Cependant, d'autres produits ne restent pas lies a l'electrode et peuvent diffuser. II n'est 
done pas suffisant de renverser le sens du courant dans les electrodes. II faut aussi 
s'assurer de le faire suffisamment rapidement afin de ne pas laisser diffuser des produits 
potentiellement nocifs. 
2.2.4 Autres sources de dommages 
II est important de mentionner que les dommages aux tissus nerveux peuvent aussi venir 
de la contrainte mecanique provoquee par les electrodes. Nous n'entrerons pas dans les 
details des mecanismes provoquant ces dommages afin de ne pas s'eloigner de la 
stimulation electrique. Dans une etude a long terme (34 semaines) portant sur la reponse 
des tissus nerveux a 1'implantation d'electrode de type « cuff», Grill et Mortimer [17] 
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ont observe plusieurs traumatismes attribuables aux electrodes : amincissement de la 
myeline, oedeme et fibrose de l'endonevre et destruction d'axone. Bien que ce type de 
dommage ne soit pas cause directement par la stimulation, les consequences en affectent 
tout de meme l'efficacite. Dans un bon nombre d'etudes sur l'implantation d'electrodes, 
une augmentation du seuil d'excitabilite a ete observee et attribute a ces dommages. 
2.3 Parametres de stimulation 
Le choix des bons parametres de stimulation tel que la forme d'onde, l'amplitude, la 
duree et la frequence est primordial car ceux-ci influencent l'activation des fibres 
nerveuses, la securite de la stimulation, la quantite de charges injectees dans les tissus et 
la capacite a activer certains neurones en particulier (selectivity). Ces parametres 
doivent permettre l'activation des neurones, c'est-a-dire la generation de potentiel 
d'action, de la facon la plus efficace possible tout en limitant les dommages causes aux 
tissus nerveux. Malheureusement, les parametres optimaux au niveau de l'efficacite 
sont souvent les moins securitaires. 
2.3.1 Efficacite vs securite 
Du point de vue de la securite, comme mentionne a la section precedente, le principe le 
plus important a respecter lors de l'application d'un stimulus est l'equilibre des charges. 
En d'autres termes, le stimulus doit comporter une deuxieme phase dans le but de 
renverser les reactions chimiques et ainsi eliminer les composes produits lors de la 
premiere phase comme l'ont fait pour la premiere fois Lylli et al. [28]. Cependant, 
plusieurs etudes montrent une difference significative au niveau de l'efficacite entre 
deux impulsions monophasique et biphasique. En effet, la deuxieme phase a un effet 
inhibiteur sur le potentiel d'action. II faut done augmenter la quantite de charges 
injectees. Rubinstein et al. [41] ont trouve un ratio des amplitudes requises pour le 
declenchement de potentiel d'action de la stimulation monophasique sur la stimulation 
biphasique aux alentours de 0,6. C'est done dire que, selon leur conclusion, pour que la 
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stimulation biphasique soit aussi efficace que la stimulation monophasique, la quantite 
de charges requise doit etre superieure au double, car en plus de doubler 1'impulsion, il 
faut en augmenter 1'amplitude. 
2.3.2 L'impulsion biphasique 
Plusieurs variantes de l'impulsion biphasique classique proposee par Lylli ont fait leur 
apparition au cours des annees (Tab. 2-1) [31]. Afm de reduire l'effet inhibiteur de la 
deuxieme phase, la forme d'onde avec reversement lent (C) a ete proposee. Cette forme 
d'onde, aussi nommee pseudo-monophasique, permet d'avoir des seuils pres de la 
monophasique, tout en renversant le sens du courant [48]. Cependant, le temps requis 
pour l'inversion des charges permet la diffusion des composes chimiques nocifs menant 
a l'apparition de dommages. Pour leur part, Gorman et Mortimer [16] ont propose 
l'introduction d'un interphase entre les impulsions de la biphasique (D) avec pour 
resultats une diminution de l'amplitude requise pour l'atteinte du seuil d'excitabilite. 
Cependant, cette interphase, si elle est trop longue, permet aussi la diffusion des 
composes chimiques nocifs avant le renversement des reactions. Gorman et Mortimer 
ont propose un delai d'environ 100 îs pour cette interphase, delai qui serait un bon 
compromis entre diminution du seuil et securite. Schiener et al. [46] ont montre que la 
forme d'onde biphasique non balance (E) peut etre utilisee sous certaines conditions 
sans dommage apparent tout en permettant de diminuer l'effet inhibiteur de la deuxieme 
phase. Cependant, le choix de l'amplitude de la deuxieme phase n'est pas trivial et 
depend grandement du type d'electrode, de leur surface et du type de reaction a 
l'interface. Les auteurs de l'etude ont etablis a 35 uA/mm2 le niveau DC acceptable 
dans le cadre de leur etude. 
2.3.3 La courbe intensite-duree 
II existe une relation tres importante entre Famplitude requise pour atteindre le seuil 
d'excitabilite des neurones et la largeur des impulsions. Si Ton trace cette relation sur un 
graphique, nous obtenons une courbe intensite-duree specifique pour chaque fibre 
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Tableau 2-1 : Variante de la forme d'onde rectangulaire monophasique et biphasique 




(C) Biphasique avec 
renversement lent 
(D) Biphasique avec 
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nerveuse dont un exemple est montre a la figure 2-2. A partir de cette courbe nous 
pouvons obtenir deux parametres propres a la fibre nerveuse visee : le courant de 
rheobase, correspondant au courant minimum requis pour activer le neurone avec une 
impulsion infmie, et le temps de chronaxie, souvent utilise comme parametre de 
stimulation, correspondant a la duree minimale requise pour une impulsion d'amplitude 
deux fois superieure au courant de rheobase. La relation illustree par la courbe intensite-
duree montre bien que 1'activation des fibres nerveuses depend de la quantite totale de 
charges injectees par phase (amplitude X duree) et non seulement de 1'amplitude ou de 
la duree pris individuellement. A partir de cette courbe, nous pouvons tracer la courbe 
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Chronaxie 1 2 3 4 5 
Duree (ms) 
Figure 2-2 : Courbe intensite du courant vs. duree. 
charges-duree (section prochaine) montrant la quantite de charges requise en fonction de 
la duree de Pimpulsion. 
2.3.4 La courbe charges-duree 
La courbe charges-duree, dont un exemple est montre a la figure 2-3, montre que la 
quantite de charges requises pour Patteinte du seuil d'excitabilite du neurone augmente 
avec la largeur des impulsions. Cette augmentation est causee par deux phenomenes 
[31]. Premierement, en augmentant le temps de Pimpulsion, les charges sont delivrees 
plus lentement et une partie d'entre elles ont le temps de se distribuer le long de Paxone 
(deplacement d'ions) et ne participent pas au changement du potentiel transmembranaire 
localise au site d'injection. De plus, toujours parce que les charges sont amenees plus 
lentement, le phenomene d'accommodation decrit a la section 2.1 se produit; les vannes 
d'inactivation de certains canaux a sodium se ferment a la meme vitesse que les vannes 
d'activation s'ouvrent, se qui diminue le nombre de canaux participant a la generation 



















Figure 2-3 : Courbe quantite de charges vs. duree. 
De fa9on generate, il est preferable de garder les impulsions les plus courtes possibles 
afin de limiter l'injection de charges et ainsi limiter les reactions electrochimiques se 
produisant a l'interface entre les electrodes et les tissus. Cependant, plus la duree est 
raccourcie, plus le courant requis devient important (voir courbe intensite-duree). II faut 
done s'assurer que le stimulateur est en mesure de fournir un tel courant. 
2.4 Principe de la selectivity 
L'amplitude requise pour stimuler les fibres nerveuses depend de leur diametre ainsi que 
de la distance les separant des electrodes. En effet, les fibres possedant des diametres 
plus importants sont generalement activees par de plus faibles courants que les fibres 
plus petites. II en va de meme pour les fibres plus rapprochees des electrodes, car 
l'intensite du champ electrique provoque par la stimulation decroit en s'eloignant de 
ceux-ci. En se basant sur ces faits, il est done possible d'activer selectivement un groupe 
de fibres nerveuses ciblees. Cependant, il est parfois preferable d'activer les fibres 
nerveuses possedant les plus petits diametres afin de cibler un muscle ou un type de 
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fibres musculaires en particulier. La stimulation dite selective permet de contrecarrer le 
probleme cause par 1'ordre de recrutement des fibres nerveuses. 
2.4.1 La stimulation selective de Polystim 
Dans le cas de l'implant urinaire de Polystim dont une description est donnee plus loin 
dans ce chapitre, la stimulation selective est realisee par la generation de deux stimuli 
d'amplitude et frequence differentes. Le premier, destine a surexciter les grosses fibres, 
comporte une amplitude faible et une frequence elevee, dans le but d'inhiber la reponse 
de ce groupe de fibres aux stimuli destines aux fibres plus petites. L'amplitude etant 
suffisamment faible, celles-ci ne sont pas stimulees par les hautes frequences, mais sont 
plutot activees par des stimuli de plus grande amplitude a des frequences normalement 
utilisees pour la stimulation neuronale. 
2.4.2 Les parametres optimaux 
Pour que la selectivity soit efficace, il est preferable d'utiliser des parametres de 
stimulation permettant de bien departager les differents seuils requis pour activer les 
fibres de differents calibres. En effet, dans le cas de la stimulation selective de l'implant 
urinaire, les stimuli haute frequence doivent etre d'amplitude suffisante pour affecter les 
grandes fibres se trouvant au centre du nerf mais d'amplitude insuffisante pour avoir un 
effet sur les fibres plus petites situees en peripheric du nerfs, pres des electrodes. Grill et 
Mortimer [19] ont ainsi determine 1'influence de la largeur d'impulsion sur la selectivity, 
lis en sont arrives a la conclusion que de petites largeurs d'impulsion permettaient de 
mieux departager les differentes grosseurs d'axones. En effet, en reduisant la largeur 
d'impulsion, la difference d'amplitude pour atteindre le seuil d'excitation s'accroit entre 
les differentes fibres. 
2.5 Evolution du contact electrodes-tissus 
Le contact entre les electrodes et les tissus est un element critique dans un systeme de 
stimulation neuronale car il s'agit du lien par lequel le stimulateur applique les stimuli 
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electriques aux tissus nerveux. II est done primordial qu'un bon contact soit cree a cette 
interface car dans le cas contraire, la stimulation peut s'averer difficile, voire meme 
impossible, et ce, meme si Ton utilise des parametres de stimulation optimaux. Plusieurs 
modeles ont ete proposes pour representer cette interface. Sans les presentes, nous nous 
contenterons ici de mentionner qu'electriquement parlant, l'interface electrode-tissus 
(IET) est representee par une impedance complexe entre les bornes du stimulateur. 
2.5.1 Les causes 
Au cours de la duree de vie d'un systeme de stimulation, l'interface electrode-tissus 
evolue, surtout au cours des premieres semaines d'implantation. En effet, les electrodes, 
meme s'ils sont biocompatibles, se trouvent rapidement encapsules dans des tissus 
fibreux formes de fibroblastes, collagene et macrophages suite a la reponse du systeme 
immunitaire de l'organisme [38]. Une etude realisee par Grill et Mortimer [18] portant 
sur la stabilite de l'interface suite a l'implantation d'electrodes de type cuff sur le nerf 
sciatique du chat montre une variation significative de leurs caracteristiques 
d'entree/sortie. Entre autres, ils ont note une variation allant jusqu'a 37 % au niveau de 
l'amplitude requise pour obtenir le meme effet sur les fibres nerveuses au cours des 
semaines avec stabilisation apres huit semaines. Ils ont principalement attribue ces 
changements aux tissus d'encapsulation, mais aussi a la modification des proprietes du 
nerf lui-meme, tel qu'enonce dans la section sur les dommages, ainsi que les 
mouvements des electrodes par rapport au nerf. 
2.5.2 Impedance de l'interface electrode-tissus 
Electriquement parlant, les variations de 1'IET se refletent par une variation de 
l'impedance electrique de l'ensemble du contact electrodes-tissus nerveux. L'impedance 
de cette interface est maintenant consideree comme le meilleur moyen de connaitre l'etat 
du contact et a ete etudiee, modelisee et mesuree afin de mieux comprendre sa nature et 
son evolution. Sa valeur varie selon le type d'electrodes, leur composition, leur surface 
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totale, l'espace les separant des tissus nerveux, l'epaisseur et la nature des tissus 
d'encapsulation ainsi que de l'impedance du milieu extracellulaire et du nerf lui-meme. 
Dans une etude portant sur 1'implantation d'electrodes de type «cuff» sur le nerf 
sciatique du rat, Thill et al. [52] ont mesure revolution de l'impedance de 1'IET pendant 
la premiere semaine d'implantation. Celle-ci a varie entre 2 kQ et 5 kQ. Les travaux 
realises par l'equipe Polystim au cours des dernieres annees portant sur l'impedance de 
1'IET de l'implant urinaire ont indique des resultats similaires. Dans son memoire de 
maitrise, Yassir Laaziri [26] donne des valeurs experimentales de l'impedance de 1'IET 
de l'implant urinaire relie au nerf S2 chez le chien. La figure 2-4 montre le module et la 
phase de l'impedance de 1'IET en fonction de la frequence. 
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Figure 2-4 : Module et de la phase de l'impedance de 1'IET en fonction de la frequence pour 
l'implant urinaire de l'equipe Polystim [26]. 
Nous pouvons constater que l'impedance est plus importante pour les basses frequences, 
lesquelles sont utilisees pour la stimulation neuronale. II est important de preciser ici 
qu'il s'agit de mesures pour un courant de stimulation de 50 uA, ce qui est relativement 
faible. Pour des courants plus importants, de l'ordre du milliampere, l'impedance est 
inferieure, mais est tout de meme de l'ordre de quelques kOhms. 
2.6 Systemes de stimulation 
A la lumiere de ce que nous avons vu dans les sections precedentes, la valeur 
relativement elevee de l'impedance de l'interface electrode-tissus, l'augmentation du 
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seuil d'excitabilite des fibres nerveuses avec le temps et le fait qu'une grande amplitude 
et une petite largeur d'impulsion soient les parametres de stimulation les plus appropries 
au niveau de l'efficacite et de la securite font en sorte que le voltage requis pour stimuler 
les tissus nerveux a l'aide d'un courant constant quelque soit l'impedance stimulee peut 
etre relativement importante. Pour les stimulateurs externes, ceci ne cause evidemment 
pas de probleme. Par contre, ceci devient problematique pour les stimulateurs 
implantables, car ceux-ci disposent souvent d'une alimentation limitee. De plus, les 
recentes technologies en microelectronique supportent de faibles tensions 
malheureusement insuffisantes pour une stimulation adequate du systeme nerveux 
peripherique. Les equipes de recherche dans le domaine ont emprunte divers chemins 
afin d'obtenir les hautes tensions necessaires a une stimulation neuronale efficace. 
Dans un premier temps, des equipes ont travaille sur Famelioration des performances de 
l'etage de sortie des stimulateurs. Dans le cadre de leurs travaux, Ghovanloo et Najafi 
[15] ont presente une source de courant programmable destinee a des microstimulateurs 
dont l'etage de sortie peut fournir une tension tres proche de la tension d'alimentation 
(fig. 2-5). Phitot que d'utiliser des miroirs de courant conventionnels pour l'etage de 
sortie, topologie qui requiert que tous les transistors restent en saturation pour assurer la 
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Figure 2-5 : Schema simplifie de la source de courant VCR (Voltage Controlled Resistor) [15]. 
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linearite du courant, ils utilisent un transistor maintenu en region de triode utilise comme 
resistance variable controlee en tension. De cette facon, ils obtiennent une tension a la 
sortie pouvant aller jusqu'a 97 % de la tension d'alimentation (tab 2-2) pour une surface 
donnee. 
Tableau 2-2 : Plage de tension disponible pour une meme surface [15]. 
Current sown?** 
Simpk current mirror 
Fulh ca&codc 
Wide swum cascade 
Vi'R 










* iH^, - I Oft fiA whan stimularinc *Be vnbagi? iO.S V, >\Ha» O.H23 mm , 1 , - f V, 
D'autres equipes ont mis au point des etages de sortie pouvant supporter des tensions 
superieures a la tension nominale de la technologie utilisee. C'est le cas de Swaroop et 
al. [50] qui presentent un etage de sortie dedie a un microstimulateur realise dans une 
technologie standard de 1,5 um/5V pouvant supporter, sans probleme, une tension de 
3Vdd. Les transistors de cet etage de sortie sont empiles et polarises de facon a ce 
qu'aucun d'entre eux ne soit expose a une tension superieure a la tension nominale de la 
technologie, et ce, entre n'importe quel terminal (fig. 2-6). 
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Figure 2-6 : Schema simplifie de l'etage de sortie haut voltage de Swaroop et al. [50]. 
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Bien que ces travaux portant sur l'etage de sortie des stimulateurs montrent la possibility 
d'utiliser des tensions suffisantes pour la stimulation neuronale avec des technologies 
standards, ils ne resolvent pas le principal probleme : l'indisponibilite des hautes 
tensions pour les systemes implantables. 
Les stimulateurs implantables sont principalement alimentes de deux facons : par lien 
inductif et/ou par pile. Dans le premier cas, l'implant recoit son energie via une source 
externe sous la forme d'un signal radiofrequence (fig.2-7). Une bobine sert alors a 
restituer 1'energie contenue dans ce signal et un redresseur sert a convertir la tension 









Figure 2-7 : Schema simplifie d'un lien inductif. 
La puissance pouvant etre transmise via un lien inductif depend principalement, pour 
une charge donnee, de l'intensite du champ electromagnetique produit par la bobine 
emettrice au niveau de la bobine receptrice ainsi que de la geometrie et du nombre de 
tour de cette derniere. Dans un premier temps, l'intensite du champ electromagnetique 
ne peut depasser un certain niveau reconnu comme sans danger selon la societe IEEE 
[23] et Sante Canada [43]. De plus, le stimulateur implantable et sa bobine receptrice 
sont souvent contraints au niveau de leur taille, ce qui limite ainsi le transfert d'energie. 
Cependant, un grand nombre de stimulateurs utilisent cette methode d'alimentation et 
certains de ces stimulateurs recuperent de hauts voltages avec de bons resultats (Tab. 
2-3). 
L'utilisation d'un lien inductif comme source d'energie permet une alimentation 
pratiquement inepuisable. II s'agit d'un avantage de taille pour les microstimulateurs 
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* Base sur le courant de sortie maximale en supposant 1'utilisation entiere de la plage de tension. 
implantables. Cependant, cela implique qu'ils soient couples a un appareil externe en 
permanence lors de lew fonctionnement. 
Les stimulateurs alimentes par pile comportent l'avantage de pouvoir fonctionner de 
facon autonome sans aide externe et n'ont pas besoin d'etre implantes a la surface. 
Cependant, pour des raisons evidentes, la pile utilisee doit etre de petite taille et posseder 
une longue duree de vie. C'est pourquoi les piles au lithium sont les plus utilisees dans le 
domaine. Par contre, le voltage obtenu de ces piles ne depasse pas 3V. 
Afin d'obtenir de hautes tensions, certaines equipes ont choisi d'utiliser plusieurs de ces 
piles en serie. C'est le cas du stimulateur implantable de Hong et al. [47] utilisant deux 
piles de type CR-1225. Bien que ce type de pile soit relativement petit (12,5 mm de 
diametre par 2,5 mm d'epaisseur), son voltage nominal de 3V et sa capacite de 48 mAh 
implique de devoir utiliser plusieurs de ces piles pour obtenir des voltages eleves et une 
longue autonomic C'est pourquoi le stimulateur implantable de Hong et al. n'est utilise 
que pour des tests de courtes durees (1 mois). Les stimulateurs fonctionnant a piles ont 
souvent recours a une pile de plus grande dimension mais comportant une capacite plus 
elevee. En effet, la capacite de la pile au lithium croit plus rapidement que son volume. 
Cependant, son voltage nominal demeure le meme. Certains de ces stimulateurs 
permettent aussi la recharge de la pile via un lien inductif. 
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Le seul moyen d'augmenter la tension disponible a l'etage de sortie des stimulateurs 
implantables alimentes par pile de 3V est l'utilisation de convertisseurs de tension 
continue, appeles convertisseur DC-DC. II existe deux grandes classes de convertisseurs 
DC-DC : les convertisseurs inductifs et capacitifs. Les premiers utilisent des inductances 
pour stocker de Penergie sous forme magnetique. Malgre leur grande efficacite, ceux-ci 
sont difficilement integrables. Certaines equipes [6, 11, 25] ont mis au point des 
stimulateurs construits avec des composants discrets qui utilisent les convertisseurs DC-
DC inductifs MAX630, MAX633 et MAX686 respectivement afin d'obtenir des 
tensions pouvant aller jusqu'a +/- 27,5V [29]. 
Les convertisseurs capacitifs, mieux connus sous le nom de charge pumps, utilisent des 
condensateurs afin de stocker de l'energie et ensuite la transferer a un etage subsequent. 





Figure 2-8 : Principe de fonctionnement des convertisseurs DC-DC capacitif. 
Dans un premier temps, le condensateur CI est charge a la valeur de 1'alimentation Vdc. 
Par la suite, a l'aide de commutateurs, l'alimentation Vdc est branchee sur la plaque 
inferieure du condensateur. En l'absence du condensateur C2, la tension sur la plaque 
superieure de CI devient 2Vdc. En connectant le condensateur C2, les charges se 
repartissent sur les deux condensateurs. Si Ton repete l'operation un nombre suffisant de 
fois, la tension Vout s'approchera de 2Vdc. II s'agit bien sur ici du cas ideal ou il n'y a 
aucune charge branchee a la sortie. En cascadant plusieurs de ces circuits, il est 
idealement possible d'obtenir des voltages plusieurs fois superieurs a la tension 
d'alimentation. Le tableau 2-4 identifie quelques equipes qui se sont lancees dans 
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l'integration de convertisseurs DC-DC capacitifs dans le but d'obtenir des hautes 
tensions pour l'etage de sorties de leur stimulateur. 











Tension theorique de 
l'etage de sortie 
18V 
8,4V 
L'equipe de Wong et al. [54] presente un circuit integre destine a un pacemaker alimente 
par une pile de 2.8V et possedant un convertisseur DC-DC capacitif multipliant la 
tension par trois, rendant disponible un voltage de 8,4V pour l'etage de sortie. Par 
contre, ces derniers donnent peu de details concernant le design et les performances de 
ce convertisseur. Cependant, l'application pour lequel il a ete concu indique qu'il n'a 
pas a alimenter un generateur de stimuli a haute frequence (60 a 120 impulsions par 
minute) et le voltage obtenu est relativement faible. II est a noter que ce stimulateur 
utilise un mode de recharge de la pile. L'equipe de Guiraud et al. [51] a travaille sur un 
circuit permettant l'obtention d'une plage de tension de 18V a partir d'une alimentation 
de 3,3V. Cette tension est disponible pour l'etage de sortie et permet des impulsions 
d'environ 3,5 mA dans une impedance de 5 kO. Cependant, le temps de charge du 
convertisseur DC-DC est de 125 ms et le temps de recharge entre les impulsions est de 
20 ms, permettant une stimulation a une frequence d'au plus 50 Hz. 
2.7 L'implant urinaire de l'equipe Polystim 
Comme mentionne a la fin du premier chapitre, les lesions a la moelle epiniere ne sont 
pas sans consequences sur le fonctionnement du systeme urinaire. Premierement, le 
controle volontaire des muscles de la vessie est compromis se qui entraine des 
problemes d'incontinence et de controle de la miction. Deuxiemement, un desequilibre 
nomme hyperreflexie se manifeste et occasionne une reduction de la capacite de 
stockage de la vessie ce qui peut provoquer un reflux d'urine de la vessie vers les reins. 
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L'implant urinaire de l'equipe Polystim a comme objectif de traiter cette hyperreflexie 
ainsi que de permettre la continence et le vidage efficace de la vessie. 
L'implant urinaire de l'equipe Polystim utilise deux types de stimulation distincts. Dans 
un premier temps, la stimulation selective decrite brievement a la section 2.4.1 permet 
de controler la miction. II s'agit d'une stimulation bi-frequentiel qui est activee de facon 
ponctuelle et qui permet la contraction du detrusor tout en provoquant un relachement 
des sphincters retenant l'urine. Dans un deuxieme temps, la stimulation permanente est 
une stimulation uni-frequentielle a basse frequence et est activee de facon continue et 
permanente afin d'attenuer, voir de completement eliminer les effets indesirables de 
l'hyperreflexie. L'implant urinaire applique ces deux types de stimulations via des 
electrodes de type cuff relies aux nerfs innervant la vessie. 
Le projet de l'implant urinaire de l'equipe Polystim a vu le jour vers le debut des annees 
90 [45] et 1'architecture de ce dernier a beaucoup evoluee au fil des annees. Plusieurs 
versions construites avec des composants discrets ou avec des circuits integres dedies 
ont ete proposes [1, 3, 34, 36, 40, 44]. Le present projet part de l'architecture presentee 
a la figure 2-9. Cette version de l'implant urinaire est construite avec des composants 
discrets et fonctionne sous deux alimentations distinctes. La stimulation selective, 
controlee par un FPGA, necessite la presence du controleur externe afin de fournir la 
puissance necessaire via un lien inductif (5V). Dans le cas de la stimulation permanente, 
le controle est assure par un microcontroleur fonctionnant de maniere autonome a l'aide 
d'une pile (3V) et la presence du controleur externe n'est pas requise. 
La partie responsable de la generation des stimuli (ligne pointillee sur la figure 2-9) est 
composee principalement d'un convertisseur numerique a analogique controlant une 
source de courant ainsi que de commutateurs et elle est alimentee a 3V ou 5V selon le 





Figure 2-9 : Architecture (a) et photographie (b) de I'implant urinaire de l'equipe Polystim [36] 
de courants de stimulation d'intensite elevee dans une impedance de 1'interface 
electrode-tissus importante. Le present projet vise l'obtention de hautes tensions et la 
conception d'un generateur de stimuli pouvant operer sous ces hautes tensions pour 
I'implant urinaire de l'equipe Polystim. 
2.8 Conclusion 
Dans ce chapitre, nous avons vu les parametres de stimulation les plus appropries pour 
une stimulation efficace et securitaire du systeme nerveux. Nous avons aussi vu que ces 
parametres sont incompatibles avec la valeur relativement elevee et le caractere evolutif 
de l'impedance de l'interface electrode-tissus en regard a la tension generalement 
disponible pour stimuler les tissus nerveux dans le cas des stimulateurs implantables. En 
resume, les impulsions doivent etre de courte duree mais d'intensite elevee, ce qui 
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implique le recours a de hautes tensions. Finalement, nous avons vu les differents 
moyens d'obtenir ces hautes tensions pour les stimulateurs implantables, et plus 
particulierement, nous avons vu comment certains stimulateurs utilisent des 
convertisseurs DC-DC pour obtenir de hautes tensions a partir de piles a faible voltage. 
Cependant, les convertisseurs DC-DC de ces stimulateurs ne permettent pas de generer 
des impulsions hautes frequences comme cela est necessaire pour la stimulation 
selective de Polystim. Le chapitre suivant presente la conception d'un generateur de 
stimuli haut voltage permettant l'obtention d'une plage de tension d'alimentation 
approchant les 20V et permettant la generation d'impulsions a une frequence pouvant 
atteindre 1 kHz. 
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CHAPITRE 3 
GENERATEUR DE STIMULI HAUT VOLTAGE 
Dans ce chapitre est presente un nouveau generateur de stimuli (etage de controle 
numerique et etage de sortie d'un stimulateur) [37] destine en premier lieu a l'implant 
urinaire de l'equipe Polystim. C'est pourquoi il a ete con9u de facon a posseder au 
minimum les specifications de l'implant urinaire au niveau des parametres de 
stimulation, de la stimulation selective et de la stimulation permanente. Cependant, 
plusieurs ameliorations ont ete apportees afin de repondre aux caracteristiques 
d'efficacite et de securite etablies lors du chapitre precedent. 
Ce nouveau stimulateur integre entre autre un generateur de haute tension servant a 
delivrer une plage de tension d'alimentation approchant les 20V, permettant ainsi 
l'utilisation de courants de stimulation eleves dans une impedance de l'interface 
electrode-tissus importante. Comme une telle tension est inatteignable dans un procede 
CMOS standard, la technologie CMOS 0,8 urn 5V/20V de DALSA Semiconductor a ete 
utilisee pour la realisation du generateur de haute tension ainsi que d'une source de 
courant programmable. Dans le but de diminuer la consommation et la surface utilisee 
par le systeme, il a ete decide de ne pas inclure la partie de controle numerique du 
generateur de stimuli qui necessite un nombre important de transistors. Cette derniere, 
developpee en VHDL, peut etre implemented sur FPGA ou dans une technologie 
standard plus petite. Ce controleur implemente une strategic de controle concue pour 
accroitre la flexibilite du stimulateur et est base sur une memoire de 128 points 
d'amplitude permettant la programmation de tous types de forme d'onde. La figure 3-1 
montre un schema bloc du generateur de stimuli haut voltage. Les prochaines sections 
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Figure 3-1 : Schema bloc du generateur de stimuli haut voltage. 
3.1 Conception du circuit in teg re haut voltage ICJPMHVS 
3.1.1 Description globale 
Le circuit integre ICJPMHVS inclut deux convertisseurs DC-DC capacitifs alimentant 
un convertisseur numerique a analogique ainsi qu'un etage de sortie avec des niveaux de 
tensions continues s'approchant de -10V et +10V. II comporte aussi un generateur 
d'horloges dephasees sans recouvrement ainsi que des amplificateurs pour charger 
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Figure 3-2 : Schema bloc du circuit integre ICJPMHVS. 
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Le procede D08E de DALSA est un procede 0,8 urn a quadruple puits permettant 
l'utilisation de transistors supportant des tensions superieures a 20V [8]. II permet aussi 
l'implantation de sections bas voltage standards (3,3V/5V) entierement isolees du 
substrat et comporte deux niveaux de metal ainsi que deux niveaux de poly. 
3.1.2 Generateurs de haute tension 
Les convertisseurs DC-DC doivent permettre de stocker assez de charges pour 
l'impulsion de courant maximale presentement offerte par l'implant urinaire de Polystim 
dans une impedance electrode-tissus visee de 5 kQ. II s'agit d'un courant d'une 
intensite de 2 mA pendant 500 |j.s. De plus, ils doivent etre en mesure de se recharger en 
moins de 500 |is afin d'offrir une frequence de stimulation de 1 kHz. Bien que l'objectif 
soit d'atteindre ces contraintes, il s'agit ici de limites extremes qui ne seront 
pratiquement pas utilisees en situation reelle de stimulation, mais qui definissent tout de 
meme les balises pour la conception. 
La description du principe de fonctionnement des generateurs haute tension capacitifs 
presentee au dernier chapitre (fig. 2-8) est inspiree de la topologie proposee par Cockroft 
et Walton [7] utilisee originalement pour generer des voltages de 800000V pour la 
production d'ions positifs a grande vitesse (fig 3-3). Cependant, en version integree, elle 
V™„, 




Figure 3-3 : Topologie du multiplicateur de voltage proposee par Cockroft et Walton [39]. 
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souffre d'une importante perte d'efficacite due aux capacites parasites et d'une 
augmentation importante de la resistance de sortie au fur et a mesure que des etages sont 
ajoutes [39]. 
Dans le but de contrer ces limitations, Dickson [12] a propose une architecture etant peu 
affectee par les capacites parasites et dont la resistance de sortie n'est pas dependante du 
nombre d'etages. Cette architecture deviendra la base d'un grand nombre de topologies 
de convertisseurs DC-DC capacitifs dont celle utilisee pour la realisation du generateur 
de stimuli haut voltage presente dans ce chapitre. 
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Figure 3-4 : Topologie de charge pump proposee par J.Dickson [12]. 
L'architecture de Dickson utilise deux signaux d'horloges dephases sans recouvrement 
oscillant entre OV et Vclk. En notant Vd, la chute de tension aux bornes des diodes, 
lorsque le signal CLK est a OV, nous obtenons au noeud el une tension egale a Vdc-Vd 
puisque la diode Dl est en conduction. Lorsque le signal CLK passe a Vclk, la tension 
au noeud el devient Vdc+(Vclk-Vd), ce qui entraine la diode D2 a conduire. Un voltage 
de Vdc+(Vclk-Vd)-Vd s'etablit done au noeud e2. Lorsque le signal CLK retourne a OV, 
la tension au noeud e2 devient Vdc+2(Vclk-Vd). II est ainsi facile de montrer qu'apres N 
etages, la tension Vout sera : 
Vout = Vdc + N(Vclk - Vd) - Vd 
La topologie proposee par Dickson a comme avantage que les charges peuvent etre 
transferees d'un etage a l'autre sans retour de charges important grace aux diodes. Par 
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contre, elle souffre grandement de la chute de tension aux bornes des diodes et de l'effet 
de substrat qui diminuent considerablement le gain. Plusieurs topologies plus evoluees 
de convertisseurs DC-DC capacitifs ont ete inspirees de celle de Dickson. Parmi celles-
ci se trouve la topologie NCP-2 (new charge pump) proposee par Wu et Chang [55]. 
Cette derniere utilise des commutateurs CTS {charge transfer switches) afin de 
transferer efficacement les charges d'un etage a l'autre. Ces commutateurs utilisent les 
hautes tensions des etages subsequents afin de controler leur ouverture et fermeture. La 





Figure 3-5 : Topologie NCP-2 avec CTS (charge transfert switches) 
Dans cette architecture, les diodes de l'architecture de Dickson sont toujours presentes 
afin d'etablir les voltages initiaux aux differents nceuds, mais le «pompage » des 
charges ne repose pas entierement sur elles. Dans le but de contrer la tension de chute 
des diodes, un transistor est place en parallele avec chacune d'entre elles. Celui-ci est 
controle par deux autres transistors permettant de l'activer en utilisant la haute tension 
de l'etage suivant et ainsi eliminer la tension de chute. lis permettent aussi de relier sa 
grille a sa source afin de le desactiver completement dans le but d'eviter un retour du 
courant pour une plus grande efficacite. 
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La topologie NCP-2 comporte une lacune au niveau du dernier etage. Du au fait qu'il 
n'y a plus de haute tension provenant d'un etage subsequent, l'utilisation d'une CTS 
n'est pas possible et un simple transistor branche en diode est utilise pour laisser passer 
les charges vers le condensateur de sortie CL. Ceci entraine une perte de gain, 
particulierement pour de petites tensions d'alimentation. Le generateur de stimuli haut 
voltage presente dans ce chapitre dispose d'une version amelioree de 1'architecture 
NCP-2 presentee a la figure 3-6. L'ajout de deux etages (C3-C4) permet de controler 
efficacement la CTS du dernier etage. Ces deux etages ne participant pas au pompage 
des charges, ils peuvent etre considerablement plus petits et font augmenter de peu la 
superficie du circuit. 
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Figure 3-6 : Topologie du generateur de haute tension positive du HVSG. 
Les facteurs affectant les performances de ce circuit sont principalement la frequence de 
commutation, la taille des commutateurs, la taille des condensateurs et l'importance de 
la charge. La valeur du condensateur CL a ete determinee par la quantite de charge 
maximale que pourra injecter le stimulateur. II s'agit de la quantite de charge injectee 
lors d'une impulsion de 2 mA durant 500 us et celle-ci a servi de base pour la 
conception. Afin de garder la tension d'alimentation le plus stable possible, et ainsi 
maintenir la plage de tension de sortie elevee et le courant de stimulation constant, il faut 
choisir une valeur pour CL assez grande. Par contre, plus cette valeur est elevee, plus 
1'efficacite et la rapidite du circuit est affectee. Une chute de tension maximale de IV 
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pendant les impulsions a ete choisie. II est possible de trouver la valeur requise de CL a 
l'aide de la simple equation du courant dans un condensateur : 
AT 
Dans cette equation, 1=2 mA, AV= IV et Ar=500 us. On obtient une valeur de 1 uF 
pour le condensateur CL. II s'agit d'une valeur importante introduisant une grande 
constante de temps dans le circuit. C'est pourquoi les transistors des CTS doivent etre 
tres larges afin d'en diminuer la resistance et ainsi augmenter la rapidite du circuit. Les 
condensateurs intermediaires CI et C2 ne sont pas soumis a la meme contrainte que CL, 
mais ne doivent pas etre trop petit, car un delai excessif pourrait etre necessaire pour 
charger CL a partir de ceux-ci. La frequence d'horloge joue aussi un grand role. Plus 
elle est lente, plus la charge de CL sera lente. Cependant, une frequence trop rapide 
nuirait a 1'efficacite dans la mesure ou les condensateurs CI et C2 ne seront pas charges 
efficacement a chaque cycle. II s'agit done de trouver la combinaison optimale entre la 
taille des condensateurs intermediaires et la frequence d'horloge. Comme mentionne, les 
condensateurs C3 et C4 ne participent pas au pompage des charges, c'est pourquoi leur 
valeur a ete choisie a 10 pF et ont pu etre integres. 
Une attention particuliere doit etre portee au generateur d'horloges afin de bien charger 
et decharger les condensateurs intermediaires a chacune des phases. Dans un premier 
temps, pour des raisons evidentes d'efficacite, il faut s'assurer que les signaux 
d'horloges ne se recouvrent pas a l'aide du circuit de la figure 3-7. Ce circuit permet de 
rendre la transition vers un etat actif haut du signal de sortie conditionnelle a une 
transition vers un etat bas sur l'autre signal sortie. La monte du signal CLK_OUT_l est 
done seulement possible apres la descente du signal C L K O U T 2 et la remonte du 
celui-ci est aussi seulement possible apres la descente du signal CLK_OUT_l. 
Les signaux d'horloges doivent etre amplifies dans le but de diminuer la constante de 
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Figure 3-7 : a) Generateur d'horloges dephasees sans recouvrement. b) Chronogramme du circuit 
equivalent a la demi-periode d'horloge. Le circuit de la figure 3-8a est utilise pour 
chacun des condensateurs intermediaries des convertisseurs DC-DC. II s'agit en fait de 
trois inverseurs cascades. Cependant, la taille des transistors augmente d'un inverseur a 
l'autre. L'avant dernier inverseur est double afin de permettre l'utilisation de differents 
seuils de transition dans le but d'eviter que les deux transistors du dernier etage ne 
conduisent en meme temps. Comme ceux-ci sont tres larges, cette situation entrainerait 
une perte d'energie considerable et inutile. Suivant le diagramme temporel a la figure 3-
8b, le transistor PMOS est d'abord desactive avant l'activation du transistor NMOS. 
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Figure 3-8 : a) Topologie des amplificateurs de signaux d'horloge b) Seuil d'activation des 
transistors du dernier etage. 
La topologie utilisee pour la generation du potentiel negatif est illustree a la figure 3-9. 
Un etage de plus est necessaire car l'ecart de tension est plus important. En effet, le 
potentiel negatif est etabli a partir de la masse (OV) alors que le potentiel positif est 
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Figure 3-9 : Topologie du generateur de haute tension negative. 
II s'agit de la meme topologie utilisee pour la generation du potentiel positif a la 
difference que le condensateur de charge CL est branche a F entree et que la sortie est 
branchee a la masse. Les charges sont done « retirees » du condensateur et « pompees » 
vers la masse. Au depart, le condensateur CL et les noeuds intermediaries sont a un 
potentiel de OV. Lorsque le signal CLK passe a Vclk, le noeud nl passe aussi a Vclk. La 
deuxieme CTS (entre CI et C2) se met a conduire et les charges se distribuent entre CI 
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et C2, resultant en un potentiel theorique de Vclk/2 sur chacun d'entre eux. Lorsque le 
signal CLK revient a OV, la tension au nceud nl devient -Vclk/2 et la premiere CTS 
(entre CL et CI) se met a conduire. Des charges sont alors transferees du condensateur 
CL vers le condensateur CI, resultant en une tension legerement negative sur le premier. 
En repetant ce cycle un grand nombre de fois, la tension sur CL devient de plus en plus 
negative. Tout comme la version positive, les condensateurs C4 et C5 ont une valeur de 
10 pF et sont integres. 
3.1.3 Convertisseur numerique a analogique 
Comme il a ete mentionne dans la section 3.1.1, le generateur de haute tension sert a 
alimenter une source de courant programmable. Celle-ci est composee d'un 
convertisseur numerique a analogique (CNA) et d'un etage de sortie. Comme l'emploi 
de transistors haut voltage etait de mise pour la conception du convertisseur, sa 
conception a ete avant tout basee sur l'espace occupe par celui-ci. De plus, comme une 
stimulation en courant fixe est requise, seul les architectures generant un courant de 
sortie ont ete considerees afin d'eviter de devoir convertir une tension de sortie en 
courant. De cette facon, le design de l'etage de sortie s'en trouve simplifie car une 
simple amplification du courant de sortie du CNA a l'aide de miroirs de courant est 
requise. 
Le principe de fonctionnement d'un CNA en mode courant est simple. II s'agit d'activer 
un certain nombre de sources de courant en fonction du signal binaire applique et de 
sommer ces courants resultants afin de produire un courant de sortie lui etant 
proportionnel. Plusieurs architectures peuvent etre utilisees pour accomplir cette 
fonction. La plus simple consiste en l'utilisation de transistors dont les dimensions sont 
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Figure 3-10 : CNA a transistors uniques dimensionnes de fa^on binaire. 
Cette architecture tres simple ne requiert que 8 transistors dans le cas d'un CNA de 8 
bits. Par contre, les transistors de poids fort sont exagerement gros. La largeur minimale 
pour les transistors haut voltage etant de 4 um, le dernier transistor (MSB) ferait 512 om 
de large. De plus, cette configuration souffre d'une tres grande sensibilite aux variations 
de procede du a l'unicite des transistors. Une alternative est d'utiliser plusieurs 
transistors de taille minimale places en parallele pour chacune des sources de courant. 
Cependant, cette solution requiert un effort considerable au niveau du dessin des 
masques afin d'assurer une bonne immunite aux variations de procede et ainsi assurer la 
linearite du convertisseur. De plus, une telle option necessiterait une superficie encore 
plus importante. 
L'architecture presentee a la figure 3-11 est nommee code thermometre. Elle est 
composee de 2N-1 sources de courant identiques ou N correspond au nombre de bits. 
Chacune d'entre elles est activable separement via des decodeurs qui convertissent le 
code binaire en code thermometre. 
Cette architecture offre de bonnes performances au niveau de la linearite et assure aussi 
la monotonie du courant de sortie, c'est-a-dire qu'une augmentation du signal binaire se 
traduit toujours par une augmentation du courant de sortie, sans passer par un courant 
inferieur lors de la transition. Par contre, la complexite d'une telle architecture croit 
exponentiellement avec la resolution du CNA. Dans le cas d'un CNA de 8 bits, 255 
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Figure 3-11 : CNA a topologie code thermometre de 4 bits. 
sources de courant sont requises. De plus, la logique de decodage est importante, deux 
decodeurs de 4 a 16 lignes etant necessaires. 
La solution retenue pour le convertisseur numerique a analogique du generateur de 
stimuli presente dans ce chapitre est un hybride entre les deux architectures presentees 
precedemment (fig. 3-12). Dans un premier temps, des miroirs de courant de type 
cascode amplifient un courant de reference 1, 4, 16 et 64 fois. Ces courants servent 
ensuite de courant de reference pour quatre convertisseurs de type code thermometre de 
deux bits chacun servant a les repliquer de 0 a 3 fois. Les courants ainsi obtenus sont par 
la suite additionnes pour former le courant de sortie du convertisseur. 
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Figure 3-12 : Schema bloc du convertisseur numerique a analogique. 
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Cette topologie permet d'utiliser beaucoup moins de transistors haut voltage, ce qui 
permet de diminuer la superficie du circuit tout en facilitant le matching de ceux-ci. Au 
total, 85 miroirs de courant cascode sont requis afin de generer les courants de reference 
et 12 autres pour les repliquer selon la valeur du code binaire. La logique de decodage 
est aussi reduite a son minimum. Chaque source de courant necessite un simple 
decodeur de deux bits. Le courant de sortie IDAC du convertisseur est donne par 
F equation suivante : 
• DAC IREF x (Amp[l,6]x 64 + Amp[5,4]x 16 + Amp[3,2]x 4 + Amp[\fi]x l) 
ou Amp correspond au signal d'amplitude de 8 bits et IREF au courant de reference de 
base. Chacune des sources de courant est composee de trois miroirs cascodes actives par 
deux bits du vecteur d'amplitude (fig. 3-13a). Le decodeur est compose d'une porte 
NAND, d'une porte NOR et d'un inverseur qui active chacun des transistors HVPMOS 
un par un au fur et a mesure que le code binaire augmente tel que montre a la figure 3-
13b. Ce decodeur est implemente dans une section bas voltage afin de permettre 
Futilisation de transistors standards de taille minimum. Les niveaux de tensions des 
signaux de sortie du decodeur sont ensuite convertis de 3,3V a 10V a Faide du circuit de 
la figure 3-14 afin d'etre appliques a la grille des transistors HVPMOS. Le signal 
activant le transistor P2 sert aussi a activer le transistor PI dans le but de supprimer le 




















1 1 1 
1 10 
1 0 0 
0 0 0 
b) 
Figure 3-13 : Source de courant du convertisseur numerique a analogique. a) Schema de la source 
de courant avec decodeur 2 bits, b) Table de verite du decodeur. 
Le convertisseur de niveaux de la figure 3-14 permet de changer les niveaux de tension 
du signal a son entree de 0V/3,3V a 0V/10V. Lorsque celui-ci est a un niveau logique 
bas, le transistor N2 est desactive et le transistor Nl est active. La conduction de ce 
dernier entraine le signal de sortie a 0V, ce qui entraine a son tour les transistors P3 et P4 
a conduire. Les grilles de PI et P2 sont alors reliees a 10V et ces derniers sont done 
desactives. Lorsque le signal d'entree passe a 3,3V, le transistor N2 s'active et entraine 
les grilles de PI et P2 a 0V. Ceux-ci se mettent a conduire et entrainent le signal de 
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Figure 3-14 : Convertisseur de niveau de tension utilise dans les sources de courant. 
Le courant de reference de base est genere a l'aide du circuit de la figure 3-15. II s'agit 
d'une source de courant a reference de seuil avec circuit de demarrage forme des 
transistors PI, Nl et N2. Cette topologie est utilisee pour limiter la variation du courant 
Ircf en fonction de 1'alimentation. Le courant Iref varie lineairement en fonction de la 
tension VgS4, alors que cette derniere varie quadratiquement en fonction de la tension 
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d'alimentation. Dans le but d'ajuster precisement la valeur du courant et contrer 
l'imprecision des resistances integrees, l'utilisation d'une resistance externe a la puce a 
ete privilegiee. Les transistors N4 et N5 ont ete implemented dans une section haut 















Figure 3-15 : Reference de courant avec circuit de demarrage. 
Le courant de reference de base est ensuite replique par des miroirs de courant cascodes 
avant d'etre applique au convertisseur numerique a analogique (fig. 3-16). Ceux-ci sont 
composes de transistors de meme taille rassembles en groupe de 1, 4, 16 et 64 afin 
d'obtenir les quatre courants necessaires au CNA. 
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Figure 3-16 : Miroirs de courant cascode utilises pour amplifier le courant de reference de base. 
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Les alimentations haut voltage n'etant pas stables, la conception du convertisseur a ete 
faite en fonction d'une alimentation entre OV et +10V, utilisant done une seule des 
alimentations haut voltage. L'alimentation positive a ete utilisee a cause du nombre plus 
restreint d'etages du convertisseur DC-DC positif, done possedant une plus grande 
efficacite et rapidite que le convertisseur DC-DC negatif. Par ailleurs, le circuit generant 
le courant de reference de base fonctionne sous l'alimentation bas voltage (3,3V) afin 
d'obtenir une plus grande stabilite de son courant de sortie. 
3.1.4 Etage de sortie 
L'etage de sortie du generateur de stimuli sert a connecter electriquement le stimulateur 
a l'interface electrode-tissus (IET) lorsqu'une stimulation est commandee. II sert aussi a 
amplifier le courant provenant du CNA afin d'obtenir les niveaux de courant requis pour 
la stimulation. C'est aussi celui-ci qui permet d'inverser le sens du courant circulant 
dans 1'IET afin d'assurer la securite de la stimulation, e'est-a-dire d'assurer l'equilibre 
des charges du stimulus. 
II existe deux facons distinctes de generer les impulsions electriques : les impulsions 
bipolaires et les impulsions unipolaires. La premiere utilise deux alimentations 
differentes pour « pousser » et«tirer » le courant de la charge (fig. 3-17) ce qui explique 
sont nom anglais source-sink. Dans un premier temps, la charge est connectee entre la 
tension positive et la masse et le courant circule done a travers la charge vers la masse. 
Par la suite, la charge est connectee entre la masse et la tension negative de facon a faire 
passer le courant de la masse vers l'alimentation negative. Cette facon de faire est 
principalement utilisee pour les systemes de stimulation utilisant plusieurs electrodes 
afin d'avoir un point de reference commun (la masse). Ce point de reference commun 
peut aussi servir dans le cas ou un groupe de stimulateur est utilise pour stimuler a 
plusieurs endroits. Le desavantage principal de cette methode est que seulement la 
moitie de la plage de tension est disponible pour chacune des phases de stimulation. Ceci 
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reduit par le fait meme l'intensite du courant qu'il est possible d'atteindre dans une 


















Figure 3-17 : Stimulation bipolaire a) IET placee entre 1'alimentation positive et la masse, b) IET 
placee entre 1'alimentation negative et la masse. 
La deuxieme methode consiste a brancher la charge entre les alimentations positive et 
negative directement. L'inversion du courant dans la charge se fait en commutant les 
electrodes a l'aide d'un circuit appele pont en H (fig. 3-18). Cette facon de faire permet 
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Figure 3-18 : Commutation utilisant une architecture « pont en H ». 
Comme le generateur de haute tension fournit une alimentation negative et positive, les 
deux methodes presentees precedemment sont envisageables, contrairement a 1'implant 
urinaire actuel qui possede la configuration en H seulement. L'etage de sortie du 
generateur de stimuli dispose done des deux configurations. Ce choix a ete fait dans le 
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but de pouvoir beneficier des avantages des deux options. L'etage de sortie est illustre a 
la figure 3-19. Le courant en provenance du convertisseur numerique a analogique est 
dans un premier temps amplifie par un facteur de 4 a l'aide de miroirs de courant 
cascodes avant d'etre dirige vers les electrodes a l'aide de commutateurs. Les signaux 
de controle sont decodes avant d'etre changes de niveaux de tension afin de controler 
individuellement chacun des commutateurs composant l'etage de sortie. 
En configuration pont en H, seuls les miroirs formes des transistors PMOS (PI, P2, P5 a 
P12) et les commutateurs S4, S5, S6 et S7 sont utilises. Ces commutateurs sont controles 
par couple : le couple S4-S7 pour laisser passer le courant dans un sens et le couple S5-
S6 pour le laisser passer dans l'autre sens. En configuration source-sink, le courant est 
d'abord amplifie a l'aide des miroirs PMOS (PI, P2, P5 a P12) et dirige vers la masse a 
travers la charge via les commutateurs SI et S3. Pour l'autre phase, le courant est 
replique sans amplification (PI, P2, P3 et P4) afin de reduire la consommation d'energie 
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Figure 3-19 : Architecture de l'etage de sortie du generateur de stimuli haut voltage. 
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courant est tire depuis la masse a travers la charge via les commutateurs S2 et S3. Le 
commutateur S9 est utilise pour bloquer le passage du courant lorsque cette deraiere 
configuration n'est pas utilisee afin de reduire la consommation. Le commutateur S8, 
utilise conjointement avec le commutateur S3, permet de court-circuiter la charge a la 
masse afin de retirer les charges qui pourraient s'accumuler apres plusieurs impulsions 
et ainsi maintenir l'equilibre electrique de 1'IET. Les commutateurs composant l'etage 
de sortie sont en fait des portes de transmission composees de transistors haut voltage 
HVPMOS et HVNMOS (fig.3-20a). Ceux-ci sont controles par un unique signal en 














Figure 3-20 : a) Commutateur utilise pour l'etage de sortie b) Convertisseur de niveau de tension 
utilise pour les commutateurs. 
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Le controle des commutateurs dispose de trois niveaux de securite afin d'eviter toutes 
configurations potentiellement dangereuses pour le circuit et pour les tissus nerveux. 
Dans un premier temps, le decodeur de l'etage de sortie a ete concu de facon a eviter 
toutes configurations nuisibles (fig. 3-21). Le design du decodeur a ete fait pour que les 
transitions vers un etat actif des signaux de controle des commutateurs soient plus lentes 
en comparaison avec les transitions vers l'etat desactive. Ceci permet done, lorsqu'il y a 
inversion de la polarite du courant par exemple, de desactiver le couple de commutateur 
actif rapidement avant que le couple oppose ne soit active. 
Figure 3-21 : Decodeur de l'etage de sortie. 
Dans un deuxieme temps, l'encodage utilise pour les signaux de controle a ete 
soigneusement defini afin que la non-synchronisation dans le changement des signaux 
ne pose pas de probleme. Les trois signaux de controle de l'etage de sortie en 
provenance du controleur numerique codent les configurations possibles des 
commutateurs selon le tableau 3-1. Par exemple, en configuration en H, le passage de 
l'etat S4-S7 fermes (001) vers l'etat S5-S6 fermes (010) peut sans probleme passer par 
les etats intermediaries 000 et 011 car tous les commutateurs y sont ouverts, y compris 
ceux de la deuxieme configuration. Dans le tableau, un F indique que le commutateur est 
ferme alors qu'un O indique un commutateur ouvert. 
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Tableau 3-1 : Encodage des signaux de controle de l'etage de sortie. 
A B C 
0 0 0 
0 0 1 
0 1 0 
01 1 
1 0 0 
1 0 1 
1 10 
1 1 1 




















































































* B.C. : Balancement des charges 
Finalement, le controleur presente a la section 3.2 a ete concu de facon a ce que les 
signaux soient bien synchronises tout en introduisant de courts delais (retour a 000 ou 
100) entre les changements de configuration. Le commutateur d'activation S9 des 
miroirs de courant NMOS est quant a lui seulement active lorsque la configuration est en 
mode sink afin d'economiser le courant le traversant lorsque inutilise. II partage done le 
signal de controle du commutateur S2. 
3.1.5 Dessin des masques 
Le dessin des masques du circuit ICJPMHVS a ete realise avec l'outil de design de 
circuit integre Cadence. Comme mentionne dans l'introduction du present chapitre, la 
technologie CMOS 0,8 pm 5V/20V de DALSA Semiconductor a ete utilisee. Le dessin 
des masques est presente a la figure 3-22. 
La puce occupe une superficie de 9 mm2 et comporte 35 plots d'entree-sortie. Les 
differents circuits composant la puce sont identifies comme suit: le generateur et les 
amplificateurs d'horloge (1), le convertisseur DC-DC positif (2), le convertisseur DC-
DC negatif (3), l'etage de sortie (4), le convertisseur numerique a analogique (5) et la 
reference de courant (6). Sur le cote droit de la puce se trouvent les entrees numeriques 
de controle de la source de courant programmable du circuit haut voltage, soit les trois 
signaux dedies a l'etage de sortie et les huit signaux d'amplitude du courant de 
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stimulation (entrees 17 a 27). La section suivante presente le module permettant le 
controle de ces signaux. 
Figure 3-22 : Dessin des masques du circuit integre ICJPMHVS 
3.2 Con troleur d'ensemble 
Afin de permettre de controler efficacement la source de courant programmable du 
generateur de stimuli haut voltage, une strategie de controle numerique a ete developpee. 
Bien qu'inspiree des versions precedentes de l'implant urinaire, il s'agit d'une nouvelle 
approche permettant une tres grande flexibilite au niveau des parametres de stimulation. 
La principale caracteristique du nouveau controleur est qu'il utilise une memoire de 
forme d'onde afin de permettre la memorisation de n'importe quelle forme de stimuli. 
Le role de ce controleur est de synchroniser l'envoi des signaux d'amplitude avec les 
signaux d'activation de l'etage de sortie. II doit permettre de controler la frequence et la 
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largeur des stimuli destines a stimuler les tissus nerveux et doit etre en mesure du 
reproduire les deux modes de stimulation de l'implant urinaire actuel, la stimulation 
permanente et la stimulation selective. Comme mentionne au deuxieme chapitre, la 
stimulation selective utilise deux stimuli differents avec des frequences distinctes pour 
permettre une miction efficace. La stimulation permanente quant a elle utilise un seul 
stimulus et fonctionne de maniere intermittente en permanence afin de traiter 
Fhyperreflexie de la vessie. 
3.2.1 Description globale 
Le principe derriere la generation de n'importe quelle forme de stimuli repose sur une 
memoire de forme d'onde. Cette memoire peut contenir jusqu'a 128 points de 9 bits 
chacun. Chacun des points comprend huit bits representant 1'amplitude du stimulus et 
un bit indiquant la direction du courant dans le nerf. Lorsque le stimulateur est en mode 
de stimulation, les impulsions sont declenchees a des frequences programmables. La 
memoire est alors lue a des vitesses variables afin de controler la largeur des impulsions. 
Au fur et a mesure que la memoire est lue, le controleur genere les signaux de controle 
de l'etage de sortie selon la configuration choisie (pont en H ou source-sink) et le sens 
du courant desire (neuvieme bit des points d'amplitude). 
La memoire peut etre utilisee entierement pour memoriser une forme d'onde ou peut etre 
separee en deux (deux fois 64 points) afin de memoriser deux formes d'onde utilisees 
pour les hautes et les basses frequences de la stimulation selective. Dans ce cas, chacun 
des stimuli possede sa propre frequence et vitesse de lecture. La stimulation basse 
frequence a preseance sur la haute frequence. C'est done l'impulsion basse frequence 
qui est declenchee lorsque les deux stimuli doivent etre declenches en meme temps. II 
est aussi possible de se servir des deux formes d'ondes separement pour une stimulation 
uni-frequentielle. Dans le but de reproduire la stimulation permanente de l'implant 
urinaire actuel, il est possible de programmer les intervalles ou le stimulateur est 
fonctionnel ou en attente. Finalement, le controleur possede un mode de generation de 
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stimulus continu. Dans ce mode, la memoire est lue de facon continue sans interruption. 
II est ainsi possible de generer une onde sinusoidale comme ceci est requis, par exemple, 
pour effectuer des mesures d'impedance complexe de 1'IET. En tout, le stimulateur 
possede sept modes de stimulation distincts definis dans le tableau 3-2. 
Tableau 3-2 : Mode de stimulation disponible 
Mode de stimulation 
Mode uni-frequentiel 128bits 
Mode uni-frequentiel 64bits 
basse 
Mode uni-frequentiel 64bits 
haute 
Mode uni-frequentiel avec 
inversion 256 bits 
Mode bi-frequentiel 
Mode continue sans inversion 
Mode continue avec 
inversion 
Description 
A chaque fois qu'une impulsion doit etre declenchee, la memoire de 
forme d'onde est entierement lue et le sens du courant est determine par 
le neuvieme bit du point d'amplitude. 
A chaque fois qu'une impulsion doit etre declenchee, la premiere moitie 
de la memoire de forme d'onde est lue et le sens du courant est 
determine par le neuvieme bit du point d'amplitude. 
A chaque fois qu'une impulsion doit etre declenchee, la deuxieme moitie 
de la memoire de forme d'onde est lue et le sens du courant est 
determine par le neuvieme bit du point d'amplitude. 
A chaque fois qu'une impulsion doit etre declenchee, la memoire de 
forme d'onde est entierement lue deux fois avec le sens du courant 
inverse d'une fois a l'autre. Le neuvieme bit du point d'amplitude n'est 
pas pris en compte. 
Le stimulateur genere deux stimuli differents : des impulsions basse et 
haute frequence. A chaque fois qu'une impulsion doit etre declenchee, la 
moitie correspondante de la memoire de forme d'onde est lue et le sens 
du courant est determine par le neuvieme bit du point d'amplitude. 
La memoire de forme d'onde est entierement lue de facon continue et le 
sens du courant est determine par le neuvieme bit du point d'amplitude. 
La memoire de forme d'onde est entierement lue de facon continue avec 
le sens du courant inverse d'une fois a l'autre. Le neuvieme bit du point 
d'amplitude n'est pas pris en compte. 
En plus du controle de l'etage de sortie du circuit haut voltage, le controleur numerique 
genere l'horloge des generateurs de haute tension. II peut ainsi les demarrer seulement 
lorsque ceci est necessaire avant qu'une impulsion soit declenchee. L'intervalle de 
temps entre 1'activation de l'horloge et le declenchement de 1'impulsion est 
programmable. 
3.2.2 Parametres de stimulation et configuration 
En plus d'offrir une grande flexibilite au niveau de la forme d'onde des stimuli, le 
controleur permet une vaste gamme de frequences pour la generation de ceux-ci, celles-
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ci pouvant varier de 2 Hz a 1 kHz. La resolution des stimuli (temps pour un point 
d'amplitude) peut quant a elle varier de 2 us a 16 us, permettant ainsi des largeurs 
d'impulsion allant de 2 us a 2 ms. En ce qui a trait aux temps d'activite et d'inactivite en 
mode de stimulation permanente, ceux-ci peuvent varier de 500 us a 15 s. Finalement, 
la gamme de frequence pour les stimuli continus est de 1 Hz a 4 kHz. Le tableau 3-3 
enumere les parametres de stimulations programmables ainsi que leur plage et leur 
resolution (pas). II est a noter que toutes ces specifications sont basees sur une 
frequence d'horloge de 500 kHz et qu'il est possible de les changer en faisant varier 
celle-ci. 
Pour chacun des parametres, la valeur reelle obtenue correspond a la valeur binaire a 
laquelle est ajoute un et ensuite multipliee par le pas. Exception faite des intervalles 
d'activite et d'inactivite (TON et TOFF) pour lesquels la valeur binaire multipliee par le 
pas donne directement la valeur en seconde, ceci dans le but d'autoriser une valeur nulle 
pour ces parametres. Afin de definir le mode de fonctionnement du controleur, un 
dernier registre de 8 bits doit etre programme. Celui-ci contient l'information 
concernant le mode de lecture de la memoire, la configuration de l'etage de sortie utilise 










Intervalle de temps ou la 
stimulation est active. 
Intervalle de temps ou la 
stimulation est inactive.1 
Periode de temps entre les 
impulsions basse frequence.2 
Periode de temps entre les 
impulsions haute frequence. 
Vitesse de lecture de la 
stimulation basse frequence.2 
Vitesse de lecture de la 
stimulation haute frequence. 












0 s-15,5 s 
0 s-15,5 s 
1ms-512 ms 
1ms-512 ms 
2 u s - 16 us 
2 u s - 16 (is 









1 -Pour une stimulation toujours active, ce parametre doit etre mis a 0. 
2-Ce parametre est utilise pour la stimulation uni-frequentielle. 
3-Le mode continu ne comportc pas d'intcrvalle, ce parametre definit aussi la frequence. 
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ainsi que l'intervalle de temps entre l'activation des generateurs de haute tension et le 
declenchement des stimuli. L'information contenue dans ce registre est organisee selon 
le tableau 3-4. 
Tableau 3-4 : Description du registre de configuration 
# des bits 
Bits 2 a 0 
Bits 4 et 3 
Bits 8 a 5 
Description 
Mode de lecture de la 
memoire. 
Configuration de 
l'etage de sortie. 
Controle des 
generateurs de hautes 
tensions 
Valeur 
000 - Bifrequentiel 
001 - Unifrequentiel Meml (64 points) 
010 - Unifrequentiel Mem2 (64 points) 
011 - Unifrequentiel (128 points) 
100 - Unifrequentiel avec inversion (256 points) 
101 - Continue sans inversion 
110 - Continue avec inversion 
01 - Configuration pont en H 
10 - Configuration source/sink 
000 - 0,5 ms 
001 - 1 ms 
0 1 0 - 2 ms 
0 1 1 - 3 ms 
1XX - Toujours actif 
3.2.3 Programmation et controle 
La programmation de la memoire de forme d'ondes et des parametres de stimulation est 
effectuee de facon serielle par adresse. Le protocole de communication est simple et ne 
requiert aucune synchronisation entre le programmeur et le controleur en ce qui a trait 
aux frequences d'horloge. Bien que le controleur fonctionne a une frequence d'horloge 
relativement faible, la programmation peut etre beaucoup plus rapide car c'est le 
programmeur qui fournit l'horloge de programmation. Trois entrees sont necessaires : un 
signal d'activation de la programmation (PROG), un signal d'horloge (SCLK) et un 
signal emettant les donnees en serie (SDI). Chacun des parametres de stimulation ainsi 
que les points d'amplitude constituant les stimuli possedent leur propre adresse 
memoire. 
Dans le but de simplifier le module de reception des donnees, toutes les communications 
font 17 bits de longueur. Elles sont toutes constitutes d'une adresse de huit bits et de 
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neuf bits de donnees, meme pour les parametres possedant moins de neuf bits, ceux-ci 
etant places dans les bits les moins significatifs de la portion de donnee. En plus des 
trois signaux de programmation (PROG, SCLK et SDI), un quatrieme signal genere par 
le controleur entre en jeu dans le protocole de communication afin d'indiquer une erreur 
potentielle dans la communication (READY). Enfm, le signal STIM permet de 
demarrer la stimulation en le mettant a un niveau logique haut. 
Certaines adresses memoires sont reservees pour des fins de securite afin d'y enregistrer 
le checksum des donnees inscrites dans la memoire. Des que le controleur entre en 
mode de programmation, le signal READY est desactive. Le programmeur doit a la fin 
de chaque communication inscrire le checksum (9 bits) calcule sur 1'ensemble de ce que 
devrait contenir la memoire. Apres que le signal de programmation soit relache, le 
controleur calcule lui-meme le checksum de la memoire et le compare a la valeur 
programmed. Le signal READY est reactive si les valeurs concordent. S'il n'est pas 
reactive apres 300 us (base sur une horloge de 500 kHz), le programmeur devra 
reprogrammer la memoire, car la stimulation ne pourra etre demarree. Lorsqu'une telle 
situation se produit, le controleur ne tient pas compte d'une demande de stimulation et 
maintient a un niveau logique bas le signal READY jusqu'a ce qu'une communication 
soit reussie {checksum valide). Deux checksums doivent etre inscrits dans la memoire. 
Le premier, CHECKSUM_REG, est calcule sur les parametres de stimulation et de 
configuration. Le second, CHECKSUM_DATA, est calcule sur les 128 points 
d'amplitude stockes dans la memoire. La carte de la memoire du controleur est 
organisee selon la figure 3-23. 
Une sequence de programmation se deroule selon la figure 3-24. Un niveau logique bas 
applique au signal PROG initie la communication. Aussitot, le controleur applique un 
niveau bas sur le signal READY et pourra revenir a un niveau haut seulement si les 



































Figure 3-23 : Carte de la memoire du controleur numerique. 
sur le signal SDI en partant du bit le plus significatif au bit le moins significatif. Les 
donnees sont enregistrees dans le controleur sur le front montant du signal SCLK. Trois 
bits de stop sont necessaires afin de completer renregistrement du mot de donnees dans 
la memoire. Par la suite, une autre adresse peut etre entree sans changer la valeur de 
PROG afin de programmer un autre espace memoire. Finalement, lorsque toutes les 
donnees et les deux checksums sont entres, le signal PROG doit etre remis a l'etat haut et 
le controleur demarre par la suite le calcul des checksums. Si cette operation reussit, le 
signal READY sera reactive et la stimulation pourra demarrer lorsqu'un niveau haut sera 
applique sur le signal SUM. Si par contre le calcul du checksum echoue, le signal 
READY demeurera a un niveau logique bas. Apres 300 u,s, le programmeur devra 





* fCHECKSUM^ ^-STIMULATION-^ 
(MAX 300us) 
Figure 3-24 : Diagramme temporel de la sequence de programmation de la memoire. 
3.2.4 Architecture et fonctionnement 
Le controleur du stimulateur est entierement code dans le langage VHDL. Le code se 
retrouve a l'annexe II du present memoire. La structure du code est representee a la 
figure 3-25. Chacun des blocs correspond a une entite VHDL. Par soucis de clarte, 
plusieurs signaux y ont ete omis. En premier lieu, le module de reception des donnees 
se charge de paralleliser les adresses et les donnees serielles pour ensuite les enregistrer 
dans le module approprie, soit les registres des parametres pour les adresses $00 a $0A 
inclusivement et la memoire de forme d'onde pour les adresses $80 a $FF. Ces deraiers 
s'occupent du calcul du checksum des donnees qui y sont stockees et retourne 
rinformation sur la concordance de ceux-ci vers le module de reception des donnees qui 
se charge de 1'activation du signal READY. Une fois enregistres, les parametres 
specifiques necessaires a chacun des modules leur sont accessibles. 
Lorsque les signaux STIM et READY sont actives, le module de controle principal a 
pour role d'activer et desactiver alternativement le reste du circuit selon les valeurs des 
parametres TON et TOFF. A son tour, lorsqu'il est active par le controleur principal, le 
module de gestion de la frequence active la lecture de la memoire selon les frequences et 
le mode de stimulation choisis. II active de plus le generateur d'horloge des 
convertisseurs DC-DC avant chaque impulsion, selon le temps preprogramme dans le 
registre de configuration. 
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Figure 3-25 : Schema bloc du controleur numerique representant la structure du code VHDL. 
Lorsque le module de gestion de duree des stimuli est active par le generateur de 
frequence, celui-ci lit la memoire en partie ou entierement selon le mode de stimulation 
demande et selon la vitesse de lecture programmee. En mode continu, il fonctionne de 
maniere autonome et le module de gestion de la frequence est desactive. Dans ce mode, 
le generateur de l'horloge des convertisseurs DC-DC active le signal d'horloge en 
continu. 
Finalement, le controleur de l'etage de sortie genere les signaux d'activation de celui-ci 
selon la configuration choisie. Dans les modes avec inversion, le sens du courant est 
controle par le module de gestion de duree des stimuli. Dans les autres modes, il est 
determine directement par le neuvieme bit des points d'amplitude. 
3.3 Conclusion 
Dans ce chapitre fut presente la conception du generateur de stimuli haut voltage dedie a 
la stimulation du systeme nerveux peripherique ainsi que la strategie de controle 
necessaire a son fonctionnement. Dans le chapitre suivant, les resultats de simulation 
suite a 1' extraction du dessin des masques, les tests sur la puce apres fabrication et les 
resultats des tests du systeme complet (puce et controleur numerique) sont presentes. 
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CHAPITRE 4 
TESTS ET RESULTATS 
Dans ce chapitre sont presentes les resultats obtenus suite a la conception du generateur 
de stimuli haut voltage. Dans un premier temps sont presentes les resultats de 
simulations suite a l'extraction du dessin des masques du circuit ICJPMHVS realisees 
avec le simulateur Spectre de Cadence. Dans un deuxieme temps, les tests sur la puce 
apres fabrication sont exposes. 
4.1 Simulations du circuit in teg re ICJPMHVS 
4.1.1 Generateurs de haute tension 
Le generateur de haute tension comprend le generateur d'horloges dephasees, les cinq 
amplificateurs d'horloge et les deux convertisseurs DC-DC. Dans un premier temps, 
l'absence de recouvrement des signaux d'horloge est primordiale pour l'efficacite des 
generateurs de haute tension. Le circuit de generation d'horloges dephasees (fig. 3-7) a 
ete simule en utilisant des charges de 0,054 pF et 0,081 pF reliees aux deux sorties 
CLK_OUT_l et CLK_OUT_2 respectivement afin de simuler les capacites d'entree de 
0,027 pF des inverseurs INVD2 utilises en entree des amplificateurs d'horloge [9] (deux 
sur la ligne CLK_OUT_l et trois sur la ligne CLKOUT2) . Un signal d'horloge de 
500 kHz a ete applique a 1'entree a travers un plot d'entree digital standard bas voltage. 
Les resultats sont montres a la figure suivante et confirment le non recouvrement des 
signaux d'horloge. 
Le deuxieme point essentiel a l'efficacite des convertisseurs DC-DC est la bonne charge 
et decharge des condensateurs intermediaires a chacune des periodes d'horloge. Le 
circuit d'amplification de l'horloge (fig 3.8a) a ete simule en utilisant une charge de 
100 nF pour simuler la capacite intermediate utilisee sur chacun des etages des 
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Figure 4-1 : Simulation du generateur d'horloges dephasees sans recouvrement 
convertisseurs DC-DC. Le signal d'entree est fourni directement par le circuit de 
generation d'horloge a une frequence de 500 kHz. Des capacites ont ete ajoutees pour 
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Figure 4-2 : Simulation des amplificateurs d'horloge 
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Finalement, les convertisseurs DC-DC ont ete simules en utilisant des charges de 1 |iF 
afm de simuler les condensateurs destines a emmagasiner les charges. Les circuits 
precedemment simules ont ete utilises pour faire fonctionner les convertisseurs. Dans un 
premier temps, aucune charge (mis a part les condensateurs) n'a ete branchee en sortie 
aim de simuler la charge des circuits sans courant de stimulation. Pour cette simulation, 
les condensateurs de sorties sont de 1 uF, les condensateurs intermediaires sont de 100 
nF et la frequence d'horloge est de 500 kHz. La simulation indique un temps de charge 
requis inferieur a l m s pour atteindre +/- 7,5V (fig. 4-3). L'alimentation positive atteint 
9,788V a 2 ms tandis que l'alimentation negative se situe a -9,432V. Apres 5 ms, les 
voltages se stabilisent aux environs de +/- 9,85V. 
-© Alimentation HV negative •*- Ai«nenlation HV positive 
Figure 4-3 : Simulation des convertisseurs DC-DC : Temps de charge 
Dans un deuxieme temps, les convertisseurs ont ete simules pour le pire cas possible 
pour lequel le stimulateur a ete concu, soit une stimulation a une amplitude de courant 
maximale de 2 mA pendant 500 JJ.S a toutes les millisecondes. Une source de courant 
pulsee a 1 kHz tirant 3 mA a ete inseree entre les sorties des convertisseurs afin de faire 
passer du courant de la tension positive vers la tension negative. La valeur de ce courant 
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inclus la stimulation de 2 mA et le courant requis pour le fonctionnement des references 
de courant et du convertisseur numerique a analogique, soit environ 1 mA. 
La chute de tension observee sur 1'alimentation positive est de -593,6 mV et la hausse de 
tension sur l'alimentation negative est de 633,6 mV. Les convertisseurs sont en mesure 
de recharger les condensateurs de l'alimentation positive et negative suffisamment 
rapidement afin d'obtenir un equilibre charge/decharge variant entre 9,65V et 9,20V 
pour l'alimentation positive et -9,45V et -8,98V pour l'alimentation negative. Ces 
valeurs font en sorte qu'une plage de tension de 18,18V est disponible en tout temps 
pour l'etage de sortie. 
•X- Alimentation positive -0 Alimentation negative 
0 2.5 5.0 7.5 10.0 13.5 
time (ms) 
Figure 4-4 : Simulation des convertisseurs DC-DC : Stimulation d'intensite maximale 
4.1.2 Convertisseur numerique a analogique 
Le convertisseur numerique a analogique comprend une source de courant de reference, 
un miroir de courant cascode repliquant ce courant 1,4, 16 et 64 fois ainsi que quatre 
sources de courant activees numeriquement comprenant chacune un decodeur de 2 bits. 
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Dans un premier temps la source de courant de reference a ete simulee dans le but de 
definir la valeur de resistance requise pour obtenir un courant de 1 uA. Pour ce faire, 
une serie d'analyses DC a ete realisee en variant la valeur de la resistance entre 1 kQ et 
100 MQ. Le premier etage du miroir de courants cascode a ete relie a la sortie en guise 
de charge. Une resistance de 1,21 MQ. a ete determined pour la reference de courant. 
Cette valeur etant connue, l'ensemble du convertisseur a ete simule sur l'entiere plage de 
fonctionnement. 












Figure 4-5 : Simulation du convertisseur numerique a analogique 
Les resultats montrent une bonne linearite avec une courbe deviant quelque peu de la 
courbe theorique. Un agrandi de la fin de cette courbe (fig.4-6) montre une erreur de non 
linearite integrate maximale de +0,771 LSB et une erreur de non linearite differentielle 
maximale de +0,004 LSB, le tout cause par une erreur de gain de +0,3 %. 
4.1.3 Etage de sortie 
L'etage de sortie du stimulateur a ete simule afin d'en verifier le gain et la plage de 
courant atteignable en fonction de la composante resistive de 1'IET pour les deux 
configurations disponibles. Pour la configuration source-sink, seul les resultats 
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Figure 4-6 : Simulation du convertisseur numerique a analogique : INL et DNL 
obtenus lorsque la charge est branchee entre le miroir PMOS et la masse sont montres, 
les resultats pour l'autre configuration etant similaires. Pour simuler la plage de courant 
atteignable, une serie d'analyses DC a ete realisee en faisant varier la valeur d'une 
resistance branchee a la sortie du stimulateur. Lors de ces analyses, le courant demande 
a l'etage de sortie etait d'approximativement 8 mA (IDAC = 2 mA). Les resultats, 
montres a la figure 4-7, indiquent que l'etage de sortie permet d'injecter un courant de 2 
mA dans une impedance resistive de 9,125 kD pour la configuration pont en H, et un 
courant de 1mA dans une impedance resistive de 9,225 kQ pour la configuration source-
sink. 
Finalement, le courant de sortie de l'etage de sortie a ete trace en fonction du courant 
d'entree IDAC pour differentes resistances de 1'IET avec chacune des configurations. Les 
resultats montrent que le gain est pratiquement lineaire pour une resistance allant jusqu'a 
5 kQ et un courant de sortie de 2 mA pour la configuration pont en H et de 1 mA pour la 
configuration source-sink. 
•©• Configuration pont en H •»*• Configuration source-sink 
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Figure 4-7 : Plage de courant atteignable en fonction de la resistance de 1'IET 
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Figure 4-8 : Gain et linearite de l'etage de sortie simules pour differentes valeurs de resistance de 
1'IET 
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4.2 Tests du circuit in teg re ICJPMHVS 
Les tests executes sur la puce ICJPMHVS ont ete realises a l'aide du banc de test illustre 








XILINX SPARTAN 3 
I 
ICJPMHVS 
Figure 4-9 : Banc de test du circuit integre ICJPMHVS 
Une fois branchee, la puce ne consomme que tres peu, le courant mesure etant de 
quelques u.A. Ce courant a ete mesure avec toutes les entrees numeriques reliees a la 
masse, ce qui inclut l'entree du signal d'horloge des convertisseurs DC-DC. 
4.2.1 Generateur de haute tension 
Dans un premier temps, les generateurs de haute tension furent testes sans charge, mis-a-
part la circuiterie interne de la puce elle-meme. La frequence d'horloge utilisee etait de 
500 kHz, les condensateurs de charge et intermediates d'une valeur de 100 nF et 10 nF 
respectivement. La charge de l'alimentation positive est montree a la figure 4-10. Le 
temps de charge est egal a environ 800 u.s et le voltage final obtenu est d'environ 9,6V. 
Malgre ses bonnes performances en simulation suite a l'extraction du dessin des 
masques, il n'a pas ete possible de faire fonctionner le generateur de tension negative. 
Une analyse du probleme est donnee dans la section discussion du present chapitre. Pour 
le restant des tests, une tension negative de -9,6V a ete appliquee de l'exterieur sur le 
plot d'alimentation negative haut voltage de la puce. Lorsque le generateur de haute 
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tension positive est active, la puce consomme environ 4,1 mA en continu, ce qui 
correspond a une puissance de 13,5 mW. 
m 
f A : 800JJS A : 6.88 V 
i>: 663JJS @: 9.61 V 
.^m^^ 
Hill 2.00 V 
rf Jw$m&sMm& 
M 200JJS A Ch1 I 5.80 V 
l j . ^ .^459 200jiS 
Figure 4-10 : Charge du generateur de haut voltage positif 
4.2.2 Convertisseur numerique a analogique et etage de sortie 
Comme il n'y a aucun acces a la sortie du convertisseur numerique a analogique, le test 
de celui-ci est indissociable de celui de 1'etage de sortie. Dans un premier temps, une 
charge assez faible (1 kQ) a ete branchee a la sortie dans le but d'eviter la saturation de 
1'etage de sortie et ainsi obtenir une representation la plus fidele possible du courant de 
sortie du convertisseur. Les 256 valeurs binaires ont ete appliquees successivement afin 
d'obtenir une rampe a la sortie. La figure 4-11, ou chaque increment d'un volt indique 
une augmentation du courant de sortie d'environ 1 mA, montre la bonne linearite du 
convertisseur analogique a numerique. 
Les limites de l'etage de sortie ont ete testees en branchant une grande charge (10 kQ) 
a sa sortie pour chacune des configurations. Les resultats obtenus se rapprochent des 
resultats de simulation. La figure 4-12 montre la tension resultante aux bornes de l'etage 
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Figure 4-11 : Rampe appliquee sur le convertisseur numerique a analogique 
de sortie engendree par l'application successive des 256 valeurs binaires. Pour la 
configuration en H, la plage de tension atteignable sature a 16,4V (fig. 4-12a). Dans le 
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Figure 4-12 : Limite de 1'etage de sortie: a) Configuration en H b) Configuration source-sink 
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4.2.3 Systeme global 
Comme en simulation, le generateur de haut voltage a ete teste avec la stimulation 
maximale pour laquelle le systeme a ete concu. II s'agit d'une stimulation de 2 mA 
d'une duree d'environ 500 JJ.S a une frequence de 1 kHz. Le resultat, montre a la figure 
4-13a, indique que le generateur de tension positive fourni alors une tension oscillant 
entre 9,6V et 8,7V. Le systeme consomme pres de 9,1 mA de facon continue, ce qui 
correspond a une puissance de 30 mW. 
U S 5.00 V 
Math S-00V 400us. B 29.80% 
a) b) 
Figure 4-13 : Performance du generateur de haut voltage pour a) la stimulation d'intensite 
maximale b) la generation d'une onde sinusoidale. 
La capacite du systeme a generer une onde sinusoidale utilisee pour la mesure 
d'impedance complexe a aussi ete verifiee. La figure 4-13b montre une onde sinusoidale 
d'une frequence de 600 Hz et d'une amplitude de 4 mA crete a crete dans une 
impedance de 5 kQ. La tension fournie par le convertisseur DC-DC positif est de 8,4V 
+/- 0,4V. Dans ce cas aussi, le systeme consomme une puissance d'environ 30 mW. 
Finalement, un dernier test permettant de faire fonctionner le systeme en mode reel de 
stimulation, ou les convertisseurs DC-DC sont actives seulement lorsqu'une impulsion 
doit etre declenchee, a ete execute dans le but d'avoir un meilleur estime de la puissance 
necessaire en fonctionnement normal. Pour une stimulation selective comprenant des 
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impulsions haute frequence de 1 mA a 600 Hz, des impulsions basse frequence de 2 mA 
a 30 Hz et dont le convertisseur DC-DC est active 1 ms avant chaque impulsion, le 
systeme consomme une puissance d'environ 12 mW. Pour une stimulation comportant 
seulement des impulsions basse frequence de 2 mA a 30 Hz, une puissance moyenne 
d'un peu plus de 3 mW est necessaire au fonctionnement. 
4.3 Discussion 
Les resultats presentes dans les sections precedentes sont satisfaisants et demontrent la 
capacite du systeme a generer des stimuli de bonne intensite dans une charge elevee. En 
resume, la source de courant programmable du generateur de stimuli montre une bonne 
linearite pour des charges allant jusqu'a 5 klQ et permet une plage de tension de sortie 
pouvant atteindre 16,5V lorsque alimente a -9,6V/+9,6V. Le generateur de tension 
positive possede un temps de charge inferieur a 1 ms et fourni une tension de 9,6V. La 
seule ombre au tableau provient du generateur de tension negative. 
Les causes du mauvais fonctionnement du generateur de tension negative ne sont pas 
triviales. En effet, les simulations suite a 1'extraction du dessin des masques ont montre 
le bon fonctionnement de celui-ci indiquant qu'il n'y a pas eu d'erreur lors de sa 
realisation. Tout de meme, une analyse visuelle minutieuse et rigoureuse du dessin des 
masques a permis de confirmer que la cause de cette defaillance ne prend pas son origine 
d'une erreur lors de la confection de celui-ci. 
La possibilite d'un probleme au niveau des plots d'entree-sortie a aussi ete investiguee. 
En effet, lors des simulations, il ne fut pas possible de simuler la puce complete avec 
tous les plots d'entree-sortie. II semblait y avoir un court-circuit entre les alimentations 
inferieures haut et bas voltage, i.e. entre la tension haut voltage -10V et la masse. 
Cependant, il a ete vite conclu que ce faux court-circuit etait attribuable au fait que sur 
divers composants, dont les plots d'entree-sortie, ces deux nceuds portent le nom VSS. 
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Bien qu'il n'y ait pas d'interconnexion physique entre ces noeuds, le simulateur en 
introduisait une, car c'etait pour lui un seul et meme noeud. Les plots d'entree-sortie bas 
voltage furent done enleves pour les simulations. Cependant, les tests sur la puce ont 
montre des resultats similaires, faisant penser que la tension -10V et la masse etait bel et 
bien interconnectees a quelque part. Le seul endroit possible ayant pu passer inapercu 
lors des simulations se situait done dans les plots d'entree-sortie. En effet, le substrat 
doit etre connecte a 1' alimentation la plus basse et une telle connexion existe dans les 
plots d'entree-sortie haut voltage. Cependant, le comportement de la puce laissait croire 
qu'il existait peut-etre aussi une connexion dans les plots d'entree-sortie basse tension 
reliant le VSS bas voltage (la masse) au substrat. Apres une inspection des plots 
d'entree-sortie bas voltage, une telle connexion s'est revelee absente. 
II est done difficile de determiner avec exactitude la cause du probleme. Nous ne 
pouvons qu'emettre des hypotheses. Parmi les hypotheses possibles, celle de l'amorcage 
de thyristors parasites {latch-up en anglais) est certainement la plus plausible. Le 
thyristor parasite est une structure omnipresente dans les circuits CMOS. II est compose 
de transistors bipolaires formes a meme la structure de puits du circuit et lorsqu'il est 
active, il fourni generalement un chemin de faible impedance entre l'alimentation et la 
masse qui ne peut etre stoppe qu'en coupant l'alimentation. Les thyristors parasites 
peuvent etre entre autres actives lors de l'injection de charges dans le substrat ou lors de 
la commutation de gros amplificateurs, deux situations qui se produisent dans la puce 
ICJPMHVS. De plus, les observations lors des experimentations tendent a renforcer 
cette hypothese. En effet, lorsque les generateurs de tension sont actives (signal 
d'horloge present), la puce se met a consommer un courant approchant les 100 mA sur 
l'alimentation 3,3V. Lorsque le signal d'horloge est retire, le courant ne revient pas a 0 
et reste tres eleve, ce qui pourrait trahir la presence de thyristors parasites en conduction. 
Le seul moyen d'eliminer ce courant est de fermer completement l'alimentation. Lors de 
la mise sous tension suivante, le courant excessif a disparu et la puce consomme a 
nouveau pratiquement rien. Pour faire fonctionner le convertisseur DC-DC positif, il 
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faut absolument debrancher les condensateurs du convertisseur DC-DC negatif. Apres 
une analyse du circuit, l'endroit le plus plausible pour l'amorcage d'un thyristor parasite 
dans la puce ICJPMHVS semble etre les amplificateurs d'horloge. 
DALSA recommande de suivre quelques lignes directrices lors de la realisation de 
circuit avec leur technologie pour eviter l'amorcage de thyristor parasite [10]. Parmi ces 
recommandations, quelques-unes n'ont pas ete entierement respectees. Premierement, il 
est entre autres recommande de reduire la possibility de chute de tension entre 
l'alimentation bas voltage (3,3V) et les puits de type N avec des contacts reguliers 
(espaces de 100 p.m maximum). Aussi, l'alimentation negative doit etre connectee au 
substrat par un grand nombre de contacts. II semble que le nombre de contacts dans la 
puce ICJPMHVS soit insuffisant. Deuxiemement, en plus d'utiliser des anneaux de 
garde pour isoler les puits contenant les plots d'entree-sortie des circuits internes, il est 
recommande d'utiliser des anneaux de garde N+ autour des puits N et des anneaux de 
garde P+ autour des puits P pour chacun des transistors, mesure qui n'a pas ete prise 
dans la puce ICJPMHVS. Finalement, il est aussi recommande de dessiner les transistors 
de facon a ce que les contacts source-substrat des transistors NMOS soient en face des 
contacts source-substrat des transistors PMOS (contacts places entre les transistors). 
A la lumiere de ces constatations, il serait possible d'ameliorer le dessin des masques 
des amplificateurs d'horloge par l'ajout d'anneaux de garde pour isoler les transistors 
PMOS des transistors NMOS, par une plus grande separation de ceux-ci et par un plus 
grand nombre de contacts au substrat lors de la realisation d'un futur circuit. Cependant, 
l'injection de charges dans le substrat, identified comme un phenomene provoquant 
l'amorcage de thyristor parasite, ne peut etre enrayee car le principe du circuit est 
justement d'accumuler des charges dans le substrat afin d'obtenir une tension negative 
(l'alimentation negative est reliee au substrat). II serait envisageable de n'utiliser qu'un 
seul convertisseur DC-DC a six etages afin de faire fonctionner le systeme entre 0V et 
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20V dans l'eventualite ou il s'avere difficile d'eliminer le probleme avec le 
convertisseur DC-DC negatif. 
Comme le convertisseur DC-DC negatif ne fonctionnait pas lors des mesures, les valeurs 
de puissance presentees lors de la derniere section ne representent pas la puissance 
necessaire a un systeme entierement fonctionnel. Par contre, on peut en avoir une 
approximation en multipliant celles-ci par deux. Les valeurs de puissance consommee 
sont relativement elevees et limitent 1'autonomic du stimulateur. En effet, une puissance 
de 27 mW serait approximativement necessaire pour faire fonctionner les deux 
convertisseurs DC-DC en continu. Cependant, comme ceux-ci ont ete concus pour se 
charger rapidement, il est possible de les activer juste avant une impulsion, ce qui 
permet de reduire la consommation de maniere significative. Un tel systeme peut-etre 
par exemple parfaitement viable s'il est couple a un mode de recharge de la batterie via 
un lien inductif. Aussi, la consommation pourrait etre amelioree en couplant le present 
circuit a un systeme de mesure de l'impedance de 1'IET. II serait alors possible 
d'asservir la generation des hautes tensions afin de determiner precisement le temps de 
fonctionnement des convertisseurs DC-DC pour obtenir la tension tout juste necessaire a 
l'injection du courant desire dans l'impedance mesuree. Le systeme pourrait aussi 
permettre de connaitre la tension residuelle sur les condensateurs de charge dans le but 
de reduire encore plus le temps de charge, ce qui menerait a un systeme tres efficace. 
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CONCLUSION 
Nous avons vu que les parametres de stimulation qui semblent les plus appropries pour 
une stimulation efficace et securitaire du systeme nerveux sont incompatibles avec la 
valeur relativement elevee et le caractere evolutif de l'impedance de l'interface 
electrodes-tissus. En resume, les impulsions devraient etre de courte duree, mais de 
grande intensite, ce qui implique le recours a de hautes tensions. L'objectif de ce projet 
etait done de permettre d'ameliorer l'efficacite de la stimulation par l'utilisation d'une 
technologie haut voltage afm d'obtenir un etage de stimulation pouvant injecter un 
courant constant suffisant dans une impedance importante. Ce projet a permis de 
demontrer la faisabilite d'un tel systeme tout en mettant en lumiere les difftcultes et 
encombres inherents a sa realisation. Entre autres, la consommation de puissance elevee 
attribuable au fonctionnement des convertisseurs DC-DC est un obstacle non 
negligeable a l'autonomie du stimulateur. 
Outre le developpement d'une strategic de gestion de l'energie, certaines ameliorations 
pourraient etre apportees au circuit lui-meme afin d'en ameliorer les performances. II 
serait interessant de voir si l'utilisation d'un unique convertisseur DC-DC positif de 6 
etages pourrait etre plus efficace que l'utilisation d'un convertisseur DC-DC positif de 3 
etages et d'un convertisseur DC-DC negatif de 4 etages. Par contre, meme si un gain est 
fait au niveau de la puissance consommee, il faudrait verifier a quel point le temps de 
charge serait affecte afm de voir si ce gain ne serait pas annule par 1'obligation d'activer 
le convertisseur DC-DC plus tot avant les impulsions ce qui le ferait fonctionner plus 
longtemps. Aussi, la reduction du courant de fonctionnement du convertisseur 
numerique a analogique en combinaison avec l'augmentation du gain de l'etage de sortie 
pourrait aider a sauver un peu de puissance. En effet, le courant circulant dans le 
convertisseur et les differents miroirs de courant est equivalent pour le moment a la 
moitie du courant de stimulation. Cependant, ceci impliquerait tres certainement 
d'ameliorer la reference de courant, car de petites variations de celle-ci aurait un impact 
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plus important sur le courant de sortie. L'etage de sortie pourrait lui aussi etre ameliore 
afm de maximiser la plage de tension disponible pour la stimulation en s'inspirant, entre 
autres, de l'etage de sortie de Ghovanloo et Najafi [15]. Comme mentionne au chapitre 
2, ceux-ci proposent un etage de sortie pouvant delivrer une plage de tension pour la 
stimulation equivalente a 97 % de la tension d'alimentation contre environ 85 % pour 
celle presentement utilisee. 
Le generateur de stimuli mis en oeuvre au cours de ce projet ouvre la voie a l'utilisation 
de hautes tensions pour l'implant urinaire de Polystim et jette les bases d'une 
architecture haute tension integree pour celui-ci. Ce projet s'integre dans une serie de 
travaux portant sur la caracterisation de l'interface electrode-tissus [36], sur la recherche 
des parametres de stimulation optimaux, sur l'amelioration du lien inductif avec 
l'implant [14], etc. Bien que visant differents aspects de la stimulation neuronale, ces 
projets sont tous voues a l'obtention d'un stimulateur de plus en plus efficace. 
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I l l 
POLYSTIM NEUROTECHNOLOGIES 
UROSTIM 
PROJET: Generateur de stimuli haut-voltage 
AUTEUR: Patrick Nadeau 
DATE: 17/01/2006 
FILE: hvsg_top_level.vhd 





entity hvsg_controler is 
port ( 
elk : in std_logic; 
rst : in std_logic; 
data_in : in std_logic; 
clk_data : in std_logic; 
prog : in std_logic; 
start : in std_logic; 
ready : out std_logic; 
clk_out : out std_logic; 
amp_out : out std_logic_vector(7 downto 0); 
ctrl_out : out std_logic_vector(2 downto 0) 
) ; 
end hvsg_controler; 



































in std_logic_vector(2 downto 0) 
in std_logic_vector(4 downto 0) 
in std_logic_vector(4 downto 0) 
















in std_logic_vector(2 downto 0); 
in std_logic_vector(1 downto 0); 
























in std_logic_vector(7 downto 0) 
in std_logic_vector(7 downto 0) 
in std_logic_vector(8 downto 0) 
in std_logic; 
in std_logic; 
in std_logic_vector(8 downto 0); 




























end component ; 
in std_logic; 
in std_logic; 
buffer std_logic_vector(7 downto 0); 










per 2 : 
mode 
Ctrl charge pump 





end component ; 










reg checksum err 













end component ; 
in std logic; 
in std logic; 
in std logic vector(8 downto 0); 
in std logic vector(8 downto 0); 
in std logic vector(2 downto 0); 









in std logic; 
in std logic; 
in std logic; 
in std logic; 
in std logic vector(7 downto 0); 
in std logic vector(8 downto 0); 
in std logic; 
















std logic vector(8 downto 0) 
std logic vector(8 downto 0) 
std logic vector(4 downto 0) 
std logic vector(4 downto 0) 
std_logic vector(2 downto 0) 
std logic vector(2 downto 0) 
std_logic_vector(11 downto 0 
std_logic_vector(1 downto 0) 
std logic vector(2 downto 0) 
std logic vector(2 downto 0) 
std logic vector(8 downto 0) 
















end component ; 
in std_logic; 
in std_logic; 
in std_logic_vector(2 downto 0); 
in std_logic_vector(2 downto 0); 
in std_logic_vector(11 downto 0); 
in std_logic_vector(2 downto 0); 
in std_logic; 
in std_logic; 




















































































































(2 downto 0); 
(4 downto 0); 
(4 downto 0); 
(8 downto 0) ; 
(1 downto 0 ) ; 
(7 downto 0) 
(7 downto 0) 
(8 downto 0) 
(8 downto 0) 
(8 downto 0) 
(2 downto 0 ) ; 
(2 downto 0 ) ; 
(11 downto 0) 
(2 downto 0 ) ; 
(8 downto 0) 
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begin 
amp_out<=data_out(7 downto 0) ; 
ready <= not checksum_err; 
inst_cp_clk_gen : cp_clk_gen 















=> elk out 



































=> Ctrl out 

























=> data out, 
data_checksum_err => data_checksum_err, 
data_checksum_done => data_checksum_done 
); 














































reg checksum done, 
data checksum err, 


































Ctrl charge pump, 


















































reg checksum err, 

























inv output st 


























stop elk cp. 
rd 
); 














-- DESCRIPTION : Permet de recevoir les donnees et commandes requis au 
fonctionnement du controleur. 
library ieee ; 
use ieee.std_logic_1164.all ; 
use ieee.std_logic_unsigned.all; 

















end data_recep ; 
architecture behavioral of data_recep is 
type state_type is 
(IDLE,RECEPT,CHECK_ADDRESS,WRITE_MEMORY,WAIT_CHECKSUM,WAIT_REG_CHECK_DO 
NE,WAIT DATA CHECK DONE,NO_CHECKSUM_ERROR,CHECKSUM ERROR); 
signal cmd : std_logic_vector(3 downto 0); 
signal state_recep,state_chk : state_type; 
signal data : std_logic_vector(16 downto 0); 





: in std_logic; 
: in std_logic; 
: std_logic; 
: in std_logic; 
: in std_logic; 
: in std_logic; 
: in std_logic; 
: in std_logic; 
: in std_logic; 
: buffer std_logic_vector(7 downto 0); 
: out std_logic_vector(8 downto 0); 
: out std_logic; 
: out std_logic; 
: out std_logic 
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elsif ( clk_data'event and clk_data = '1') then 
case state_recep is 
when RECEPT => 
if (cmpt=17) then 
data_mem<=data(8 downto 0); 











when CHECK_ADDRESS => 



























elsif ( elk'event and elk = '1') then 
case state_chk is 
when WAIT_CHECKSUM => 








when WAIT_REG_CHECK_DONE => 
if (reg_checksum_done ='1' and reg_checksum_err ='1') then 
state_chk<=CHECKSUM_ERROR; 







when WAIT_DATA_CHECK_DONE => 
if (data_checksum_done ='1' and data_checksum_err ='1') then 
state_chk<=CHECKSUM_ERROR; 
elsif(data_checksum_done =='1' and data_checksum_err ='0') then 
state__chk<=NO_CHECKSUM_ERROR; 
else 






















if (rst = '0') then 
prog_front <= "0000"; 
elsif (elk'event and clk='l') then 








PROJET: Generateur de stimuli haut-voltage 
AUTEUR: Patrick Nadeau 
DATE: 17/01/2006 
FILE: hvsg_param_register.vhd 
DESCRIPTION : Registres des parametres de stimulation et controle 
library ieee ; 
use ieee.std_logic_1164.all ; 
use ieee.std_logic_unsigned.all; 
















































8 downto 0) 
8 downto 0) 
4 downto 0) 
4 downto 0) 
2 downto 0) 
2 downto 0) 
11 downto 0); 
1 downto 0) 
2 downto 0) 
2 downto 0) 
8 downto 0) 
architecture behavioral of param_register is 
123 
type state_type is 
(IDLE,C0MPUTE_CHECKSUM_PER_1,COMPUTE j:HECKSUM_PER_2,COMPUTE J2HECKSUMJT0 
N,COMPUTE_CHECKSUM_TOFF,C0MPUTE_CHECKSUM_SPD_1,C0MPUTE_CHECKSUM_SPD_2,C 
0MPUTE_CHECKSUM_SPD_3_1,COMPUTE_CHECKSUM_SPD_3_2,COMPUTE_CHECKSUM_CONFI 















per 1 reg,per 2 reg 
ton reg,toff reg 
spd_l_reg,spd_2 reg 
spd 3 reg 
config reg 




ctrl charge pump reg 
state type; 
std_logic_vector(9 
std logic vector(8 










std logic vector(11 downto 0); 
std logic vector(1 
std logic vector(8 
std_logic_vector(8 
std logic vector(7 
std_logic_vector(2 














per_l <= per_l_reg; 
per_2 <= per_2_reg; 
ton <= ton_reg; 
toff <= toff_reg; 
spd_l <= spd_l_reg; 
spd_2 <= spd_2_reg; 
spd_3 <= spd_3_reg; 
config <= config_reg; 
mode <= mode_reg; 
ctrl_charge_pump <= ctrl_charge_pump_reg; 
data_checksum <= data_checksum_reg; 
configuration_reg <= ctrl_charge_pump_reg & config_reg&mode_reg; 
process (wr,clk_data,reset,data,address) 
begin 
if (reset = '0') then 
per_l_reg <= (others=>'0'); 
per_2_reg <= (others=>'0'); 
ton_reg <= (others=>'0'); 
toff_reg <= (others=> ' 0 ' ); 
spd_l_reg <= (others=>'0'); 
spd_2_reg <= (others=> ' 0 ' ); 
spd_3_reg <= (others=>'0'); 
config_reg <= (others=>'0'); 
mode_reg <= (others=>'0'); 
ctrl_charge_pump_reg <= (others=>'0'); 
elsif(clk_data'event and clk_data='1')then 
if (wr = '1') then 
if (address = X"00") then 
per_l_reg<=data; 
end if; 
if (address = X"01") then 
per_2_reg<=data; 
end if; 
if (address = X"02") then 
ton_reg<=data(4 downto 0) ; 
end if; 
if (address = X"03") then 
toff_reg<=data(4 downto 0) ; 
end if; 
if (address = X"04") then 
spd_l_reg<=data(2 downto 0) ; 
end if; 
if (address = X"05") then 
spd_2_reg<=data(2 downto 0) ; 
end if; 
if(address = X"06") then 
spd_3_reg(ll downto 8)<=data(3 downto 0); 
end if; 
if (address = X"07") then 
spd_3_reg(7 downto 0)<=data(7 downto 0) ; 
end if; 
if (address = X"08") then 
config_reg<=data(4 downto 3); 
end if; 
if (address = X"08") then 
mode_reg<=data(2 downto 0); 
end if; 
if (address = X"08") then 
ctrl_charge_pump_reg<=data(7 downto 5); 
end if; 
if (address = X"09") then 
reg_checksum_reg<=data(8 downto 0); 
end if; 
if (address = X"0A") then 
data_checksum_reg<=data(8 downto 0) ; 











elsif (elk'event and clk='l') then 
case STATE is 
when IDLE => 
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when C0MPUTE_CHECKSUM_PER_1 => 




when COMPUTE_CHECKSUM_PER_2 => 




when COMPUTE_CHECKSUM_TON => 




when COMPUTE_CHECKSUM_TOFF => 




when C0MPUTE_CHECKSUM_SPD_1 => 




when COMPUTE_CHECKSUM_SPD_2 => 




when COMPUTE CHECKSUM SPD 3 1 => 
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when COMPUTE_CHECKSUM_SPD_3_2 => 




when COMPUTE_CHECKSUM_CONFIG => 




when CHECK_CHECKSUM => 
if (checksum(8 downto 0) = reg_checksum_reg) then 
















— PROJET: Generateur de stimuli haut-voltage 
— AUTEUR: Patrick Nadeau 
— DATE: 17/01/2006 
-- FILE: hvsg_data_memory.vhd 
— DESCRIPTION : Permet de stocker les points d'amplitude 



























in std_logic_vector(7 downto 0) 
in std_logic_vector(7 downto 0) 
in std_logic_vector(8 downto 0) 
in std_logic; 
in std_logic; 
in std_logic_vector(8 downto 0) ; 
out std_logic_vector(8 downto 0) 
out std_logic; 
out std_logic 
architecture behavioral of data_mem is 
type data_array_type is array (0 to 127) of std_logic_vector(8 downto 
0); 




signal data array 
STATE_TYPE; 
std_logic_vector(9 downto 0); 
std_logic_vector(6 downto 0); 
data array type; 
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signal data_out_ld : std_logic_vector (8 downto 0); 
signal cmpt : integer; 
begin 
addw<=addwr(6 downto 0) ; 
addr<=addrd(6 downto 0) ; 
process (reset,clk_data) 
begin 
if (reset='0') then 
data_array<=(others=>(others=> ' 0 ' )); 
data_out<=(others=>'0'); 
elsif (clk_data'event and clk_data='1') then 
if (wr = '1' and addwr(7)='1') then 
data_array(to_integer(unsigned(addw)))<=data_in; 
end if; 
if (rd = 'l'and addrd(7)='1') then 
data_out<=data_array(to_integer(unsigned(addr)))(8) 
















elsif (elk'event and clk='l') then 
case STATE is 
when IDLE => 









when COMPUTE_CHECKSUM => 
checksum<=('0'Schecksum(8 downto 0)) 
+ ('0'&data_array(cmpt) ) ; 
if (cmpt = 127) then 





















-- PROJET: Generateur de stimuli haut-voltage 
— AUTEUR: Patrick Nadeau 
-- DATE: 17/01/2006 
— FILE: hvsg_controler.vhd 
— DESCRIPTION : Controle l'activite du circuit 
library ieee ; 
use ieee.std_logic_1164.all; 
use ieee.std_logic_unsigned.all; 











end controler ; 
architecture behavioral of controler is 
type STATES is (IDLE,STIM,ON_STATE,OFF_STATE,TO_ON_STATE,TO_OFF_STATE); 
signal state_on_off,next_state_on_off : STATES ; 
signal enable_sig,rst_cmp : std_logic; 




if (start='0' or checksum_err='1' or rst ='0') then 
enable<='0'; 
rst_cmp<='0'; 





in std_logic_vector(2 downto 0) 
in std_logic_vector(4 downto 0) 
in std_logic_vector(4 downto 0) 
out std_logic 
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case state_on_off is 
when IDLE => 
























if (value_cmp(22 downto 18) 











when others => 
rst_cmp<='0'; 
enable<='0'; 







if (rst_cmp='0') then 
value_cmp<=(others=>'0'); 








PROJET: Generateur de stimuli haut-voltage 
AUTEUR: Patrick Nadeau 
DATE: 17/01/2006 
FILE: hvsg_clk_cp_gen.vhd 
DESCRIPTION : Controle 1'activation des charge pump 
library ieee ; 
use ieee.std_logic_1164.all ; 
entity cp_clk_gen is 
port ( 
elk : in std_logic; 
enable : in std_logic; 
mode : in std_logic_vector(2 downto 0); 
always_on : in std_logic; 
stop__clk_cp : in std_logic; 
start_clk_cp : in std_logic; 
clk_out : out std_logic 
); 
end cp_clk_gen ; 
architecture behavioral of cp_clk_gen is 
type STATES is (START,CP_ON,CP_ON_2,CP_ON_3,CP_ON_4,CP_OFF); 







std_logic_vector(2 downto 0); 
process (enable,clk_cp,next_state_clk_cp) 
begin 
if (enable = '0') then 
clk_out <= '0'; 
state_clk_cp<=CP_ON; 
else 







case mode is 
when "101" | "110" => 
clk_cp<=clk; 
when others => 






if (state_clk_cp = CP_ON or state_clk_cp = CP_ON_2 or state_clk_cp 








case state_clk_cp is 
when CP_ON => 





when CP_OFF => 
















elsif (elk'event and clk='l') then 
start_front(2 downto 1)<=start_front(1 downto 0); 
start_front(0)<=start_clk_cp; 
stop_front(2 downto 1)<=stop_front(1 downto 0); 
stop_front(0)<=stop_clk_cp; 
if (start_front="010") then 
nb_start<=nb_start+l; 









PROJET: Generateur de stimuli haut-voltage 
AUTEUR: Patrick Nadeau 
DATE: 17/01/2006 
FILE: hvsg_freq_generator .vhd 
DESCRIPTION : Genere la frequence des stimuli et l1activation des 
charge pump 
library ieee ; 
use ieee.std_logic_1164.all ; 
use ieee.std_logic_unsigned.all; 
use ieee.numeric std.all; 













end freq gen ; 
in std_logic; 
in std_logic; 
in std_logic_vector(8 downto 0); 
in std_logic_vector(8 downto 0); 
in std_logic_vector(2 downto 0); 




out std logic 
architecture behavioral of freq_gen is 
type STATES is (IDLE,STIM,LOW_PULSE_GEN,HIGH_PULSE_GEN); 
signal state_freq, next_state_freq: 
signal value_cmp_l, value_cmp_2 
signal rst_cmp_l, rst_cmp_2 
signal start_l,start_2 
signal start_front_l,start front_2 
STATES; 
: std_logic_vector(17 downto 0) 
: std_logic; 
: std_logic; 





if (enable='0') then 
state_freq<=IDLE; 






case state_freq is 
when IDLE => 
next_state_freq<=STIM; 
when STIM => 
if (value_cmp_l(17 downto 9) = per_l) then 
next_state_freq<=LOW_PULSE_GEN; 





when LOW_PULSE_GEN => 
next_state_freq<=STIM; 
when HIGH_PULSE_GEN => 
next_state_freq<=STIM; 
when others => 
next_state_freq<=IDLE; 
end case; 
if ((state_freq = STIM or state_freq = HIGH_PULSE_GEN ) 
and mode /="101" and mode /="110") then 
rst_cmp_l<='1'; 
else 
rst_cmp_l<= ' 0 ' ; 
end if; 
if ((state_freq = STIM or state_freq = LOW_PULSE_GEN) 



















if (rst_cmp_l='0') then 
value_cmp_l<=(others=>'0'); 
elsif (elk'event and clk='l') then 





if (rst_cmp_2='0') then 
value_cmp_2<=(others=>'0'); 






if (value_cmp_l(17 downto 9) = per_l(8 downto 0) -





if (value_cmp_2(17 downto 9)= per_2(8 downto 0) -





if (mode = "000") then 
if (per_l(8 downto 0)<=ctrl_charge_pump(1 downto 0)+'l' or 
per_2(8 downto 0)<=ctrl_charge_pump(1 downto 0)+'l') then 
always_on <= '1'; 
else 
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always_on <= '0'; 
end if; 
else 
if (per_l(8 downto 0)<=ctrl_charge_pump(1 downto 0)+'l') then 
always_on <= '1'; 
else 






if (enable = '0') then 
start_front_l<="000"; 
start_front_2<="000"; 
elsif (elk'event and clk='l') then 
start_front_l(2 downto 1)<=start_front_l(1 downto 0); 
start_front_l(0)<=start_l; 
start_front_2(2 downto 1)<=start_front_2(1 downto 0); 
start_front_2(0)<=start_2; 
if (start_front_l="011" or start_front_2="011") then 
start_clk_cp<='1'; 
else 








PROJET: Generateur de stimuli haut-voltage 
AUTEUR: Patrick Nadeau 
DATE: 17/01/2006 
FILE: hvsg pw_generator.vhd 
DESCRIPTION : Controle l'addresse et la vitesse de lecture de la 
memoire 
library ieee ; 
use ieee.std_logic_1164.all ; 
use ieee.std logic unsigned.all; 



















in std_logic_vector(2 downto 0); 
in std_logic_vector(2 downto 0); 
in std_logic_vector(11 downto 0); 
in std_logic_vector(2 downto 0) ; 
in std_logic; 
in std_logic; 




out std logic 
architecture behavioral of pulse_w_gen is 
type STATES is 
(IDLE,READ_LOW_FREQ,READ_HIGH_FREQ,READ_ALL,READ_INV,CONTINUE,CONTINUE_ 
INV,TO_IDLE); 
signal state_pw,next_state_pw: STATES; 
signal addr_msb : std_logic; 
signal rst_cmp_addr : std_logic; 
signal en_cmp_addr : std_logic; 









std_logic_vector(11 downto 0) ; 
std_logic_vector(8 downto 0); 
addrd <= '1' & addr_msb & addr_cmp(5 downto 0); 
rd_en <= rd_en_int; 
inv_output_st <= inv_output; 
process (elk,enable) 
begin 
if (enable='0') then 
state_pw<=IDLE; 
output_stage_en<='0'; 







case state_pw is 
when IDLE => 
if (low_pulse = '1' and mode = "000") then 
next_state_pw<=READ_LOW_FREQ; 
elsif (low_pulse = '1' and mode = "001") then 
next_state_pw<=READ_LOW_FREQ; 
elsif (low_pulse = '1' and mode = "010") then 
next_state_pw<=READ_HIGH_FREQ; 
elsif (low_pulse = '1' and mode = "011") then 
next_state_pw<=READ_ALL; 
elsif (low_pulse = '1' and mode = "100") then 
next_state_pw<=READ_INV; 
elsif (low_pulse='0' and high_pulse='1' and mode="000") then 
next_state_pw<=READ_HIGH_FREQ; 
elsif (mode = "101") then 
next_state_pw<=CONTINUE; 










en_cmp_addr <= '1' ; 
rd_en_int<= '0'; 
when READ_LOW_FREQ => 





if (value_cmp_12(2 downto 0) = spd_l ) then 
en_cmp_addr <= '1'; 
else 








when READ_HIGH_FREQ => 





if (value_cmp_12(2 downto 0) = spd_2 ) then 
en_cmp_addr <= '1'; 
else 








when READ_ALL => 





if (value_cmp_12(2 downto 0) = spd_l ) then 
en cmp addr <= '1'; 
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else 





inv_output<=' 0' ; 
stop_clk_cp<='0'; 
rd_en_int<= '1'; 
when READ_INV => 





if (value_cmp_12(2 downto 0) = spd_l ) then 
en_cmp_addr <= '1'; 
else 








when CONTINUE => 





if (value_cmp_12 = spd_3 ) then 
en_cmp_addr <= '1'; 
else 








when CONTINUE_INV => 





if (value_cmp_12 = spd_3 ) then 
en_cmp_addr <= '1' ; 
else 
en_cmp_addr <= '0'; 














en_cmp_addr <= '1' ; 
rd_en_int<= '0'; 






en_cmp_addr <= '1'; 
rd en int<= '0'; 
end case; 
end process ; 
process (elk,rst_cmp_addr) 
begin 
if (rst_cmp_addr='0') then 
addr_cmp<=(others=>'0'); 







if (en_cmp_addr = '1') then 
value_cmp_12<=(others=>'0') ; 
elsif (elk'event and clk='l') then 
value_cmp_12<=value_cmp_12 + l ; 
end if; 
end process; 




PROJET: Generateur de stimuli haut-voltage 
AUTEUR: Patrick Nadeau 
DATE: 17/01/2006 
FILE: hvsg_ctrl_output.vhd 
DESCRIPTION : Controle l'etage de sortie du hvsg 
library ieee ; 
use ieee.std logic 1164.all ; 
: in std_logic; 
:in std_logic; 
: in std_logic; 
: in std_logic; 
:in std_logic_vector(2 downto 0); 
:in std_logic_vector(1 downto 0); 
:out std_logic_vector(2 downto 0) 










end ctrl_out_st ; 
architecture behavioral of ctrl_out_st is 
begin 
process ( elk,enable, config, inv_output,mode,msb_amplitude ) 
begin 
if (enable='0') then 
ctrl_HVGS_out<="000"; 
elsif (elk'event and elk = '1') then 
case config is 
when "00" => 
ctrl_HVGS_out<="000"; 
when "01" => 












when "10" => 











when "11" => 
ctrl_HVGS_out<="lll"; 
when others => ctrl_HVGS_out<="000"; 
end case; 
end if; 
end process ; 
end behavioral ; 
